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1. Einleitung 
 
 
1.1 Definition Nanotechnologie 
 
In der Nanotechnologie geht es um die Erforschung und die Kontrolle kleinster 
Strukturen in der Welt der Atome und Moleküle. In vielen Bereichen der 
Wissenschaft wird Nanotechnologie großflächig erforscht, beispielsweise auf 
den Gebieten der Energietechnik, der Umwelttechnik und der 
Informationstechnik, zur Herstellung neuer Brennstoff- und Solarzellen oder zur 
Entwicklung neuer Speichermedien und Prozessoren. 
Große Chancen verspricht man sich im Bereich der Medizin, zur Entwicklung 
neuer Verfahren, wie der Nachzüchtung von Gewebe oder der 
Tumorbehandlung mit Hilfe der Nanotechnologie.  
 
Das Wort Nano kommt aus dem Griechischen und bedeutet Zwerg, ein 
Nanometer ist gleich ein Millionstel Millimeter und liegt damit „...im Bereich etwa 
eines Zehntausendstel des Durchmessers eines menschlichen Haares...“ [1].  
Im Jahre 1959 verfolgte der spätere Nobelpreisträger Richard Feynman die 
Vision der Miniaturisierung „There is plenty of room at the bottom“ [2]. Ein 
entscheidender Schritt zur Realisierbarkeit dieser Vision lieferte die Erfindung 
des Rastertunnelmikroskopes im Jahre 1981 von Gerd Binning und Heinrich 
Rohrer vom IBM-Forschungslabor in Zürich [3]. Mit der Erfindung des 
Rastertunnelmikroskopes hatte man ein geeignetes Werkzeug gefunden, um 
Atome und Moleküle sichtbar zu machen. Nach schneller Weiterentwicklung 
des Rastertunnelmikroskopes ist es heute möglich, hochgenaue 
Oberflächenbilder zu erstellen und Materialeigenschaften wie Leitfähigkeit, 
Magnetismus und Elastizität atomgenau zu untersuchen. 1989 entdeckte Dr. 
Don Eigler die Möglichkeit, Atome mit Hilfe eines Rastertunnelmikroskopes zu 
verschieben. Diese Erfindung ermöglichte die Manipulation von Atomen zur 
gezielten Erzeugung erwünschter Materialeigenschaften. 
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Als Nanopartikel bezeichnet man einen Verbund aus wenigen bis hunderten 
Atomen oder Molekülen, die typischerweise eine Größe von 1 bis 100 
Nanometer aufweisen.  
Durch ihre große Oberfläche im Verhältnis zu ihrem Volumen können 
Nanopartikel, im Vergleich zu größeren Verbänden, andere chemische, 
physikalische und optische Eigenschaften aufweisen.  
Nanopartikel können aus den unterschiedlichsten Stoffen hergestellt werden: 
Kohlenstoff, Aluminium-, Zink- oder Eisenoxid, Titan- oder Siliciumdioxid, Gold 
oder Silber. Genauso vielfältig ist auch ihr Einsatz in den Bereichen: Sensorik, 
Elektronik, Automobil, Luftfahrt, Kosmetik und Medizin.  
 
In der Medizin nutzt man größtenteils die sogenannten magnetischen 
Eisenoxidpartikel. Wenn diese in einer wässrigen Suspension vorliegen, 
bezeichnet man sie als Ferrofluide [4]. Die Eigenschaften der magnetischen 
Eisenoxidpartikel hängen von der Größe und der Konzentration der Partikel 
sowie der Art des Trägermaterials ab.  
Die Teilchen in einem Ferrofluid kann man sich aus Domänen 
zusammengebaut vorstellen. Innerhalb dieser Domänen oder Weiss-Bezirken 
sind die atomaren magnetischen Momente parallel ausgerichtet. Wird die 
Partikelgröße reduziert, so nimmt die Anzahl der Weiss-Bezirke ab. Sinkt die 
Größe der Eisenoxidteilchen unter die Größe der Weiss-Bezirke, so besteht das 
Eisenoxidteilchen nur aus einem Weiss-Bezirk [5]. Man spricht hier von einem 
Eindomänenpartikel, den man von einem Mehrdomänenpartikel unterscheidet 
[6]. 
Eindomänenpartikel zeigen bei Unterschreiten einer kritischen Größe 
superparamagnetische Eigenschaften. Die kritische Größe ist abhängig von der 
Temperatur. Bei Maghemit (y-Fe2O3) und Magnetit (Fe3O4) beträgt die kritische 
Größe bei Raumtemperatur 20 Nanometer. Das heißt, dass die Partikel 
superparamagnetisches Verhalten aufweisen, wenn sie bei Raumtemperatur 
kleiner als 20 Nanometer groß sind [7].  
Superparamagnetische Nanopartikel zeigen bei Abwesenheit eines äußeren 
magnetischen Feldes keine permanente Magnetisierung [8]. Eine stabile 
Ausrichtung der magnetischen Momente aller Partikel in einem Ferrofluid liegt 
in diesem Zustand nicht mehr vor. Erst bei Anlegen eines äußeren 
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magnetischen Feldes zeigt sich eine hohe magnetische Suszeptibilität [9]. Unter 
Suszeptibilität versteht man die Magnetisierbarkeit von Stoffen in einem 
externen magnetischen Feld. Superparamagnetische Teilchen zeigen bei 
Anlegen eines externen magnetischen Wechselfeldes also eine hohe 
Magnetisierbarkeit, da sich die einzelnen superparamagnetischen Partikel in 
dem Magnetfeld entlang der Feldlinien ausrichten.  
Üblicherweise werden die Nanopartikel in Ferrofluiden oberflächenmodifiziert, 
um die Teilchen in der Flüssigkeit zu halten und eine Wechselwirkung zwischen 
den Teilchen zu verhindern [10]. Als Hüllmaterialien kommen Polymere wie 
Dextran, Carboxydextran, Albumin, Stärke oder Citrat zum Einsatz [11]. 
 
 
1.2 Medizinische Nutzung von Nanopartikeln  
 
Nanopartikel im klinischen Einsatz versprechen besonders in drei Bereichen 
neue diagnostische und therapeutische Ansätze: Erstens in der Anwendung als 
Kontrastmittel, zweitens als Arzneistoff-Träger-Systeme und drittens können 
Nanopartikel zur Thermotherapie in der Tumorbehandlung eingesetzt werden. 
Diese drei Ansätze sollen im Folgenden näher dargestellt werden. 
 
 
1.2.1 Anwendung als Kontrastmittel 
 
Die erste klinische Anwendung der Nanopartikel, die beschrieben werden soll, 
liegt im Bereich der Bildgebung, als Kontrastmittel für die 
Magnetresonanztomographie (MRT). In den letzten Jahren wurden 
superparamagnetische Eisenoxidpartikel (SPIO) als Kontrastmittel für die MRT 
verwendet.  
Man unterscheidet SPIO mit einem Durchmesser von 50 - 150 nm, die auch als 
Standard SPIO (SSPIO) bezeichnet werden, von SPIO mit kleinerem 
Durchmesser von weniger als 20 nm, die man als Ultrakleine SPIO (USPIO) 
bezeichnet [11]. 
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Die SPIO werden mit verschiedenen Substanzen umhüllt, um sie als 
intravenös-applizierbares Kontrastmittel nutzen zu können, zum Beispiel mit 
dem Polymer Dextran [12] oder Albumin [13]. 
Die SPIO beeinflussen die Signalstärke in der MRT, da sie gleichzeitig die T1- 
und T2-Relaxationszeit verkürzen.  
Die MRT arbeitet mit Hochfrequenzimpulsen, die die Wasserstoffkerne entlang 
eines Magnetfeldes ausrichten. Nach Abschalten des Hochfrequenzimpulses 
kehren die Wasserstoffkerne in ihren Gleichgewichtszustand zurück, dabei 
senden sie die absorbierten Frequenzwellen, als so genannte Signale, an einen 
Computer. Dieser analysiert die Signale und nutzt sie zur Bilderzeugung.  
Als Relaxationszeit bezeichnet man die Zeit, die nach Abschalten des 
Hochfrequenzimpulses vergeht, bis ein Signal registriert wird, also bis die 
Wasserstoffkerne ihren Gleichgewichtszustand erreicht haben. Unterschieden 
werden bei der MRT die longitudinale Relaxationszeit (T1-Zeit) und die 
transversale Relaxationszeit (T2-Zeit). Kontrastmittel beeinflussen die T1- und 
die T2-Zeit von unterschiedlichen Geweben verschieden stark und verändern 
somit die Signalintensität der dargestellten Strukturen. Je nach Beeinflussung 
der Relaxationszeiten unterscheidet man positive und negative Kontrastmittel 
[11]. Positive Kontrastmittel sind T1-gewichtete Kontrastmittel, die die 
Signalintensität verstärken. In T1-gewichteten MRT Aufnahmen wird normales 
Lebergewebe, im Gegensatz zu nativen Aufnahmen, hyperintens dargestellt. 
Positive Kontrastmittel reduzieren die T1-Zeit mehr als die T2-Zeit, negative 
Kontrastmittel sind T2-gewichtete Kontrastmittel, die die Signalintensität 
abschwächen. Sie reduzieren die T2-Zeit, normales Lebergewebe wird in T2-
gewichteten Aufnahmen hypointens dargestellt [14].    
Die größeren Partikel mit einem Durchmesser von mehr als 50 nm weisen ein 
niedrigeres Verhältnis von T1- zu T2-Relaxivität auf, als die kleineren. Sie sind 
eher als negatives Kontrastmittel einzusetzen. Die kleineren Partikel, mit einem 
Durchmesser von ca. 20 nm oder weniger, weisen eine höhere T1- zu T2-
Relaxivität auf. Sie können als negatives oder als positives Kontrastmittel 
eingesetzt werden [11].  
 
Die intrazelluläre Aufnahme der Partikel beeinflusst ebenfalls das Signal für die 
Bilderzeugung. Nach intravenöser Injektion der größeren Partikel (SSPIO) 
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werden diese von Zellen des retikuloendothelialen Systems (RES) der Leber 
und der Milz, innerhalb weniger Minuten aus dem Blutstrom entfernt. In anderen 
Geweben werden die Partikel nicht gefunden [15, 16]. Die größeren Partikel 
sind somit gut für die MRT-Untersuchung von Leber und Milz geeignet, um 
Gewebe die keine Zellen des retikuloendothelialen Systems besitzen und somit 
keine Partikel aufnehmen, vom normalen Leber- und Milzgewebe zu 
unterscheiden. Maligne Leberveränderungen, wie Metastasen oder 
entdifferenzierte Hepatozelluläre Karzinome können keine Partikel aufnehmen. 
Dagegen besitzen benigne Leberveränderungen, wie zum Beispiel das 
kavernöse Leberhängangiom, Leberadenom und die fokale noduläre 
Hyperplasie, wie auch das normale Lebergewebe Zellen des 
retikuloendothelialen Systems und nehmen Partikel auf [17]. 
 
Die kleinen Partikel (USPIO) verbleiben nach intravenöser Gabe länger im 
Gefäßsystem, da sie in der Leber und der Milz nicht direkt phagozytiert werden. 
Die USPIO können die Gefäßwand durchqueren und sich im Gewebe 
verbreiten. Dort werden sie durch Phagozytose in Lymphknoten und in 
Knochenmark aufgenommen [18]. Nach intravenöser Injektion werden die 
USPIO in gesunden und entzündlich veränderten Lymphknoten durch 
ortsständige Makrophagen aufgenommen, während metastatisch befallene 
Lymphknoten keine Partikel aufnehmen, da die Makrophagen durch 
Tumorzellen verdrängt sind [17]. Im Knochenmark werden die USPIO von 
Makrophagen aufgenommen und verbessern die Abgrenzung zwischen fokalen 
oder diffusen Tumoren. USPIO sind daher besonders gut für die Lymphknoten- 
und Knochenmarkdiagnostik geeignet [15, 18]. 
Eine weitere Möglichkeit in der Verwendung von SPIO als Kontrastmittel, ist die 
intravesikale Applikation von SPIO für die MR-Diagnostik von 
Harnblasentumoren. Hierbei wird nach Entleeren der Harnblase ein Katheter 
transurethral eingeführt, durch den die angewärmte SPIO-Lösung in die 
Harnblase injiziert wird. Nach intravesikaler Applikation der Nanopartikel kommt 
es zu einem starken Kontrast, der eine Abgrenzung zwischen Harnblasenwand, 
intravesikaler Flüssigkeit und Tumor möglich macht. Im T1-gewichteten Bild 
erscheint die intravesikale Flüssigkeit signalreich, die Harnblasenwand 
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signalarm und der Tumor erreicht eine mittlere Signalstärke. Diese Methode ist 
auch effektiv, um kleine Tumore vom gesunden Gewebe abzugrenzen [19].   
 
 
1.2.2 Arzneistoff-Träger-System 
 
Der zweite Bereich in der Medizin ist die Anwendung von Nanopartikeln als 
Arzneistoff-Träger-Systeme. Diese Anwendung bezeichnet man auch als „drug 
targeting“ und „controlled release“. Es beschreibt den Transport und die 
kontrollierte Abgabe von Medikamenten am Zielgewebe mit Hilfe von 
Nanopartikeln [20]. Grund für diese Anwendung ist das hohe Risiko für 
unerwünschte Nebenwirkungen beim systemischen Einsatz hochpotenter 
Medikamente nach oraler oder intravenöser Applikation, wie zum Beispiel 
Chemotherapeutika oder Antibiotika. Um am Zielort zu wirken, werden hohe 
Konzentrationen des Medikaments benötigt, die viele systemische 
Nebenwirkungen (z.B. Knochenmarkdepression, Haarausfall, Leber- und 
Nierenfunktionsstörungen, Übelkeit und Erbrechen etc.)  hervorrufen, die 
wiederum die applizierbare Dosis limitieren [21].  
Ziel der Arzneistoff-Träger-System Anwendung ist der Transport von 
Medikamenten (z.B. Zytostatika) an das Zielorgan, ohne das systemische 
Nebenwirkungen auftreten. Des Weiteren kann die benötigte 
Medikamentendosis durch den gezielten Transport und die direkte Wirkung des 
Medikamentes am Zielgewebe reduziert werden [22]. 
Die Eisenoxidpartikel werden mit einem Polymer wie Stärke zur Stabilisierung 
gegen physiologische Veränderungen umhüllt. Außerdem wird durch die 
Umhüllung die Bindung eines Chemotherapeutikums wie Epirubicin oder 
Methotrexat (Abbildung 1.1) ermöglicht [23, 24]. 
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Abbildung 1.1: Strukturformel von Methotrexat gebunden an einen Nanopartikel 
[21] 
 
 
Die Applikation des Arzneistoff-Träger-Systems erfolgt mit Hilfe eines 
Perfusors. Die Substanz wird intravenös oder intraarteriell verabreicht. Während 
dieser Zeit und bis zu einer Stunde nach der Injektion wird so nahe wie möglich 
am Tumor ein magnetisches Wechselfeld aufgebaut, um die Partikel an das 
Zielorgan zu leiten [23]. Da die Nanopartikel über das Blutgefäßsystem an das 
Zielorgan gelangen, können mit dieser Methode besonders gut stark 
vaskularisierte Tumore zerstört werden [23]. 
Um Intoleranzreaktionen aufzuzeigen, wurde in einigen Studien eine Testdosis 
des magnetischen Fluids ohne Zytostatika appliziert [24]. Erst nach Ausschluss 
einer Intoleranzreaktion auf das magnetische Fluid erfolgt die eigentliche 
Applikation des Medikaments, welches an der Nanopartikeloberfläche 
adsorbiert ist. Das gebundene Chemotherapeutikum muss sich am Zielgewebe 
vom Trägermaterial ablösen, um in die Tumorzellen eindringen zu können. 
Epirubicin löst sich, mit einer Halbwertszeit von 30 Minuten von den 
Eisenpartikeln und durchwandert das Tumorgewebe [25].    
Um den Erfolg der Methode zu kontrollieren, können MRT, histologische und 
pharmakokinetische Untersuchungen durchgeführt werden. Mit der MRT 
beobachtet man die Lage und den Abbau der Eisenoxidpartikel. Ist histologisch 
eine Ansammlung der Partikel im Zielgewebe und eine Tumorremission zu 
verzeichnen, so beweist dies den Erfolg der Methode. Pharmakokinetisch 
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überwacht man Blutbildveränderungen, Eisenhaushaltveränderungen und 
Zytostatikakonzentrationen.  
Die Ergebnisse der experimentellen Studien über die Anwendung von 
Arzneistoff-Träger-Systemen zeigen eine nebenwirkungsarme und leicht 
durchführbare Anwendung [24]. Die Methode ermöglicht im Experiment eine 
Reduktion der unerwünschten Nebenwirkungen und steigert die Effizienz des 
Medikamentenwirkstoffs durch die direkte Anreicherung am Zielgewebe.  
 
 
1.2.3 Nanopartikel in der Tumortherapie 
  
Der dritte Bereich ist die Tumortherapie mit Hilfe von Wärme. Dazu werden 
Eisenoxidpartikel in das Tumorgewebe eingebracht und durch Anlegen eines 
externen magnetischen Wechselfeldes eine lokale Hyperthermie erzeugt. Die 
Hyperthermie verursacht bei entsprechender Applikationsdauer und 
Temperaturentwicklung im Gewebe eine Koagulationsnekrose. 
In Kapitel 1.4 wird diese Methode ausführlich beschrieben.  
 
 
1.3 Lokale perkutane Therapieverfahren maligner Tumore 
  
Verschiedene Therapieansätze zur minimal-invasiven Behandlung maligner 
Tumore wurden in den letzten Jahren entwickelt. Typische Indikation für eine 
minimal-invasive Behandlung sind nicht resezierbare Tumore und Patienten, die 
aufgrund einer Komorbidität nicht operabel sind, oder Patienten, die eine 
Operation ablehnen. Zur perkutanen Tumortherapie stehen heute viele 
Methoden bereit. Die meisten Methoden beruhen auf der Erzeugung einer 
Koagulationsnekrose im Gewebe durch lokale thermische Ablation. In dieser 
Arbeit werden folgende Methoden näher beschrieben: die 
Radiofrequenzablation (RFA), die Laser induzierte Thermotherapie (LITT), die 
fokussierte Ultraschallanwendung, die Mikrowellenablation und die Nanopartikel 
vermittelte Ablation, die bislang nur im Rahmen von klinischen Studien 
eingesetzt wird. Demgegenüber steht die Methode der Perkutanen-Ethanol-
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Injektion (PEI), die sich die toxischen Eigenschaften von 95% Ethanol zunutze 
macht.  
 
 
1.3.1 Perkutane-Ethanol-Injektion 
 
Die perkutane Ethanol-Injektion (PEI) beruht auf den zelltoxischen 
Eigenschaften des Ethanols. Unter Sonographischer, Kernspintomographischer 
oder Computertomographischer Sicht wird das 95% Ethanol, mit einer 21-22 
Gauge Nadel langsam  in das Tumorgewebe injiziert. Das injizierte Ethanol 
Volumen schwankt, je nach den zugrunde liegenden Studien [26, 27, 28], wobei 
das injizierte Volumen von der Größe der neoplastischen Veränderung abhängt. 
Dies bedeutet, dass für einen großen Tumor ein größeres Ethanolvolumen 
benötigt wird, um ihn vollständig zu zerstören, als für einen kleinen Tumor. Die 
Verteilung des Ethanols zeigt sich unter sonographischer Sicht anhand einer 
hyperechogenen Zone [27]. Um das Tumorgewebe vollständig zu zerstören, 
muss das Ethanol alle Bereiche des Tumors erreichen. In Abhängigkeit des 
Tumorvolumens müssen mehrere Behandlungsdurchgänge durchgeführt 
werden, um alle Bereiche des Tumors mit Ethanol zu behandeln [29]. Die 
Wirkung des Alkohols beruht auf zwei Mechanismen. Erstens bewirkt Ethanol 
durch sofortige Dehydratation des Zytoplasmas eine intrazelluläre 
Koagulationsnekrose und zweitens zerstört Ethanol in den Gefäßen die 
Endothelschicht, was eine Plättchenaggreagtion verursacht. Die Aggregation 
der Thrombozyten führt zu einer Thrombose des Gefäßes und zu einer 
Koagulationsnekrose des Gewebes durch Ischämie [26, 30]. Der Erfolg der PEI 
kann mittels kontrastangehobener Computertomographie oder 
Kernspintomographie kontrolliert werden, dabei spricht eine fehlende 
Kontrastmittelaufnahme für eine vollständige Destruktion des Tumors [30]. 
Sollte in den regelmäßigen Kontrolluntersuchungen eine Tumorrekurrenz oder 
Neubildung auftreten, besteht die Möglichkeit einer erneuten PEI Behandlung. 
Die erste Studie zu PEI wurde 1986 veröffentlicht und untersucht die Methode 
an zwölf Patienten mit kleinen neoplastischen, nicht operablen Veränderungen 
an Leber und Abdomen [26]. Viele Studien zeigen, dass PEI kleine 
hepatozelluläre Karzinome vollständig zerstören kann [26, 27, 28, 29, 30]. 
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Die Vorzüge der PEI sind die einfache Handhabung, Wiederholbarkeit, geringe 
Kosten und die sofortige toxische Wirkung des Ethanol Alkohols [27].  
Die PEI ist somit eine effektive und sichere Methode der minimal-invasiven 
Tumorbehandlung vor allem für (Pseudo-)Kapsel bildende Tumore wie das 
hepatozelluläre Karzinom.   
 
 
1.3.2 Radiofrequenzablation 
 
Die Radiofrequenzablation (RFA) ist eine minimal-invasive Behandlung von 
Tumoren durch Hitze. Ziel der RFA ist es neoplastisches Gewebe inklusive 
eines Sicherheitssaums unter Schonung des gesunden umgebenden Gewebes 
zu zerstören [31]. Über eine Sonde wird dabei ein Wechselstrom in das 
Zielgewebe appliziert. Der applizierte Wechselstrom induziert eine Bewegung 
der freien Ionen im Gewebe, die wiederum durch Reibung Hitze erzeugen und 
damit zu einer Koagulationsnekrose im Zielgewebe führen [32]. Zur Erzeugung 
des Wechselstroms werden verschiedene Generatoren eingesetzt. 
Verschiedene Systeme mit Generatoren von 50-250 Watt Ausgangsleistung 
stehen zur Verfügung [28, 32, 33, 34]. 
Nach Lokal- oder Allgemein-Anästhesie wird mit Hilfe von Ultraschall, 
Computertomographie oder Magnetresonanztomographie eine Sonde perkutan 
im Tumor platziert. Die Sondenspitze weist ein 1-5 Zentimeter großes 
unisoliertes Ende auf, um den Wechselstrom in das Gewebe zu applizieren. 
Mehrere großflächige Elektroden, die als Erdungselektroden dienen, werden 
auf die Haut des Patienten, in der Regel auf den Oberschenkel des Patienten, 
aufgebracht [35, 36]. 
Verbindet man die aktive Elektrode mit dem Generator, wird Energie aus dem 
unisolierten Ende freigesetzt und strömt durch das Zielgewebe zur 
Erdungselektrode. So entsteht der Stromkreis, durch den aufgrund von 
Reibungsvorgängen Hitze im Gewebe entsteht. Um die Temperaturen im 
Gewebe zu beobachten, kommen in die Elektrodensonde eingebaute 
Temperaturfühler oder Temperatursonden zum Einsatz, die kontinuierlich Werte 
während der Ablation übermitteln. Die Dauer der RFA ist variabel, in einigen 
Studien werden Applikationszeiten von wenigen Minuten in anderen bis zu 
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mehreren Stunden genutzt. Die mit RFA gemessenen Temperaturen erreichen 
Werte bis über 100 °C [33, 36, 37]. Um im Stichkana l eine Tumorausbreitung zu 
vermeiden, wird dieser nach Reaktivierung des RF-Generators abladiert. 
Während und nach der Ablation kann der Erfolg durch Ultraschall, 
Magnetresonanztomographie oder kontrastangehobene Computertomographie 
sichtbar gemacht werden. Ultraschall hat dabei den Vorteil, dass es ein 
Echtzeitbild liefert [38]. Sonographisch wird während der Ablation in der 
Umgebung der Sonde eine hyperechogene Zone sichtbar. Die 
Computertomographie hat ihren Vorteil in der kontrastangehobenen 
Untersuchung [38], wenn im Tumorareal nach Ablation Kontrastmittel 
angereichert wird, geht man davon aus, dass dort vitales Tumorgewebe 
existiert [33]. Fehlende Kontrastmittelaufnahmen und ein scharfer Rand zum 
umgebenden gesunden Gewebe sprechen für eine vollständige Zerstörung des 
Tumors [35]. 
 
Der Einsatz von expandierbaren Elektroden ermöglicht es,  größere Nekrosen 
zu erzeugen. Bei den expandierbaren Elektroden befinden sich im Inneren der 
Punktionsnadel mehrere dünne Elektroden, die nach optimaler Platzierung der 
Punktionsnadel im Tumorzentrum schirmartig aus der Nadel ausgefahren 
werden können (Abbildung 1.2.a) [35, 39]. Durch den Einsatz von 
expandierbaren Elektroden während einer Radiofrequenzablation kann mehr 
Tumorgewebe zerstört werden, als mit einfachen Nadelelektroden (Abbildung 
1.2.b).  
 
    
 
Abbildung 1.2.a:      Abbildung 1.2.b:   
Radiofrequenzablationssonden 
Abbildung 1.2.a zeigt expandierbare Sonden. Abbildung 1.2.b zeigt Einzelsonden [39]
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Der Einsatz von Sonden, die ein internes Kühlsystem aufweisen, reduziert die 
Erwärmung des Gewebes nahe der Sonde und ermöglicht eine höhere 
Energiefreisetzung, was zu einer größeren Koagulationsnekrose, ohne 
Verkohlung des Gewebes, führt [36]. 
Eine weitere Möglichkeit, größere Nekrosezonen zu erzeugen, ist die Perfusion 
von Kochsalz im Zielgewebe vor oder während der Ablation. Durch die 
Perfusion der Kochsalzlösung kommt es zu einer erhöhten elektrischen und 
thermischen Leitfähigkeit des Gewebes und somit zu einer erhöhten 
Energiefreisetzung mit Bildung einer größeren Nekrosezone [35, 39].  
Unter optimalen Kontrollen während der Ablation sind schwere Komplikationen, 
wie intraperitoneale Blutungen, Fisteln oder Abszesse bei der RFA selten [38, 
40]. Leichte Komplikationen, wie Schmerzen, Brennen, Pleuraerguss, 
selbstlimitierende Blutungen oder subkapsuläre Hämatome können, wenn nötig, 
symptomatisch therapiert werden [37, 38].  
Die RFA wird zur Behandlung bei vielen Neubildungen eingesetzt, zum Beispiel 
bei hepatozellulären Karzinomen, Lebermetastasen, Nierenzellkarzinomen, 
Osteoidosteomen und pulmonalen Neoplasien [29, 38].  
Im Vergleich zu PEI weist die Radiofrequenzablation eine signifikant höhere 
Erfolgsquote bei der Behandlung von kleinen hepatozellulären Karzinomen auf 
[28]. Die RFA ist eine sehr effektive, minimal-invasive, perkutane Methode in 
der Tumorbehandlung, mit wenig Kurz- und Langzeitkomplikationen [36, 37]. 
 
 
1.3.3 Laserinduzierte Thermotherapie 
 
Eine weitere Methode zur lokalen thermischen Ablation ist die Laserinduzierte 
Thermotherapie (LITT). Auch bei dieser Therapieform ist es Ziel, malignes 
Gewebe direkt im Zentrum zu zerstören und die Effekte auf das gesunde 
Nachbargewebe zu minimieren.  
Über eine 16-18 Gauge Nadel werden die dünnen, flexiblen Laserfasern unter 
Bildsteuerung (Sonographie, Magnetresonanztomographie oder 
Computertomographie) in das Zentrum der Neoplasie eingeführt [41]. Die 
Temperaturanstiege während der Laserlicht- Emission können kontinuierlich 
über Temperatursonden gemessen werden. Dowlatshahi et al. nutzten dazu 
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eine an der Nadel angebrachte Temperatursonde, die im Zentrum des 
Gewebes die Temperatur misst und eine zweite Temperatursonde, die in der 
Tumorperipherie misst [41]. Außerdem wird in einigen Studien zur 
Temperaturüberwachung die MR-Thermometrie eingesetzt [42, 43].  
Die biologischen Effekte der LITT basieren auf der Umwandlung von 
Photonenenergie in Wärme, die eine Koagulationsnekrose verursacht [29, 44]. 
Die Wirkung auf das Tumorgewebe ist von der Wellenlänge des Lasers, von der 
Dauer der Strahlung, von der Durchblutung und von den optischen und 
thermischen Eigenschaften des Zielgewebes abhängig [44]. Die Dauer der 
Laser Behandlung mit 2-10 W liegt zwischen 10 und 20 Minuten [41, 45]. Um 
eine übermäßige Wärmeentwicklung über 100 °C und ei ne Verkohlung zu 
vermeiden, kann das Gewebe mit Hilfe einer Kochsalzinfusion gekühlt werden 
(Abbildung 1.3) [41, 46]. 
 
 
 
 
Abbildung 1.3:  Darstellung des schematischen Aufbaus des gekühlten     
Laserapplikationssystems  [47] 
 
 
 Um kleine Tumore, mit einer Größe bis zu 3 cm, vollständig zu zerstören, reicht 
eine Laserfaser aus. Tumore größer als 3 cm werden mit Hilfe der 
Multiapplikatortechnik behandelt. Dazu wird der Tumor über mehrere 
Punktionen mit Laserfasern bestückt. Die Emission des Laserlichtes erfolgt bei 
der Multiapplikatortechnik in allen Fasern gleichzeitig [46]. 
LITT kann einfach über den perkutanen Weg angewendet werden und ist leicht 
wiederholbar. In der Literatur sind lokale Schmerzen und millimetergroße 
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Verbrennungen an der Haut um den Einstichkanal beobachtet worden [41], 
größere Komplikationen werden in der vorliegenden Literatur nicht beschrieben.   
Die mögliche Anwendung von LITT wurde 1983 zum ersten Mal von Bown 
beschrieben [48]. LITT kann in verschiedenen Organen eingesetzt werden, wie 
zum Beispiel: Lebertumoren, Mamma-Karzinomen, Kopf-Hals-Tumore, 
Hirntumore, Auge, Gallenblase, Knochen, Niere, Pankreas, Magen-Darm-Trakt, 
Uterus und Hauttumoren [49, 50].  
 
 
1.3.4 Fokussierter Ultraschall 
 
Die Behandlung mit fokussiertem Ultraschall ist eine weitere lokale 
Therapieoption zur Tumorbehandlung, die auf der Entstehung einer 
Koagulationsnekrose durch Hitze beruht.  
Die fokussierte Ultraschall-Therapie kann mittels temperatursensitiver 
Magnetresonanztomographie (MRT) geplant, überwacht und kontrolliert werden 
[51]. Das fokussierte Ultraschall-System könnte wie Cline et al. zeigen, direkt in 
die Untersuchungsliege des MRT Gerätes integriert werden [51]. Vor der 
Behandlung erfolgt eine Allgemeinanästhesie des Patienten. Der Patient liegt 
im MRT, in dessen Behandlungstisch das fokussierte Ultraschall-System 
eingebaut ist. Das Ultraschall-System wird so nah wie möglich an das 
Zielgewebe gebracht, um die Ultraschallwellen auf möglichst kurzem Weg 
durch das Gewebe zu lenken. Zur Kontrolle der Patienten-Positionierung wird 
vor Beginn der eigentlichen Behandlung eine geringe Testdosis Ultraschall 
ausgelöst. Durch die Testdosis wird kein Gewebe zerstört, es dient lediglich der 
optischen Kontrolle. Wenn die optimale Position des Patienten und des 
fokussierten Ultraschall-Systems eingestellt ist, erfolgt die Auslösung einer 
fokussierten Ultraschallwelle, die circa 20-30 Sekunden dauert. Während der 
Auslösung des Ultraschalls liefert die MRT einen direkten Überblick über die 
Temperaturzonen im Tumorgewebe [51, 52]. Die Energie der Ultraschallwellen 
wird im Gewebe teilweise in Hitze umgewandelt und macht Temperaturen von 
über 90 °C möglich, dies verursacht die thermischen  Schäden an Gewebe und 
Gefäßen [52]. Eine fokussierte Ultraschallwelle zerstört im Durchmesser etwa 3 
Millimeter Tumorgewebe [51], demzufolge müssen um einen ganzen Tumor zu 
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zerstören, mehrere fokussierte Ultraschallwellen in benachbarten Zonen 
abgegeben werden [31]. Die Dauer einer fokussierten Ultraschall-Behandlung 
für einen Tumor liegt ca. zwischen 52 und 149 Minuten, abhängig von der 
Tumorgröße, der Lokalisation und der Tiefe [52]. Schwere Komplikationen 
wurden bei der Anwendung von fokussiertem Ultraschall selten beschrieben. 
Leichte Nebenwirkungen, wie lokale Hautverbrennungen und Schmerzen sind 
dagegen sehr häufig [52]. Der größte Vorteil der fokussierten Ultraschall-
Therapie besteht darin, dass die Methode nicht-invasiv ist, weil sie durch die 
intakte Haut hindurch angewendet werden kann [52]. Für Knochen- oder 
Hohlorgantumore ist die fokussierte Ultraschall-Therapie nicht geeignet, da 
Ultraschallwellen weder Knochen noch Luft durchdringen können [31].  
Die fokussierte Ultraschall-Therapie ist schwer steuerbar und verursacht 
deshalb auch mehr Schäden im umliegenden gesunden Gewebe, als andere 
minimal-invasive, thermische Ablationsverfahren [51, 52].  
In Realität wird die Ultraschall-Therapie bereits an Uterusmyomen eingesetzt 
[53]. 
 
 
1.3.5 Mikrowellenablation 
 
Die Behandlung von Tumorgewebe mit Hilfe der Mikrowellenablation ist eine 
weitere Methode, die perkutan angewendet werden kann [54]. Unter Ultraschall- 
oder Computertomographischer Kontrolle wird eine 14 bis 16 Gauge Nadel in 
das Tumorgewebe eingeführt, wodurch die Mikrowellensonde das Zielgewebe 
erreicht [29, 54, 55]. Die Applikation der Mikrowellen mit einer Frequenz von 
900-2450 MHz erfolgt mit Hilfe eines Generators, für 5-10 Minuten mit einer 
Leistung von circa 40-60 Watt [55, 56]. Die Mikrowellen regen die 
Wassermoleküle im Gewebe zur Schwingung an, wodurch Wärme entsteht und 
das Gewebe um die Sonde herum erhitzt wird und eine Koagulationsnekrose 
entsteht  [54]. Um den Vorgang der Ablation zu kontrollieren und das Ausmaß 
der Nekrose abzuschätzen, kann die Applikation der Mikrowellen unter 
sonographischer Sicht erfolgen. Im Ultraschallbild wird das thermisch zerstörte 
Gewebe als eine hyperechogene Zone sichtbar [57]. Der Erfolg der Behandlung 
kann mittels einer kontrastangehobenen computertomographischen Aufnahme 
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bestätigt werden. Wird in den behandelten Arealen eine fehlende 
Kontrastmittelanreicherung nachgewiesen, geht man von einer vollständigen 
Zerstörung der Tumorzellen aus [55]. Sollte dies nicht der Fall sein, kann die 
Mikrowellenapplikation wiederholt werden. Bei der Mikrowellenablation können 
zwei verschiedene Sondenarten angewendet werden: Es werden Einzel-
Sonden zur Therapie von kleinen Tumoren und Multiple-Sonden zur Therapie 
von größeren Tumoren unterschieden [55, 57]. In einigen Studien wurden 
Sonden genutzt, die durch ihre Größe nicht zur perkutanen Intervention 
geeignet waren, dort wurde für die Mikrowellenablation ein offen 
laparotomischer Zugang gewählt (Abbildung 1.4) [58]. Bei der perkutanen 
Anwendung, sollten die Sonden zwischen 14 und 18 Gauge groß sein. 
Um den Effekt der Ablation zu verstärken, werden in einigen Studien Sonden 
genutzt, die mittels der Perfusion von Kochsalzlösung gekühlt werden [56]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 1.4:  2,45-GHz Mikrowellenapplikator. Die Abbildung zeigt eine 
Mikrowellensonde mit einem Durchmesser von 5,7 mm.  [58] 
 
 
Besonders in China und Japan wird die Mikrowellenablation zur Behandlung 
von Tumoren seit einigen Jahren genutzt [55, 56].  
Ein weiteres interessantes Anwendungsgebiet der Mikrowellenablation ist die 
minimal-invasive, transurethrale Mikrowellenthermotherapie (TUMT), die als 
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Therapiemöglichkeit der benignen Prostatahyperplasie eingesetzt wird. Das 
hyperplastische Prostatagewebe wird erhitzt und zerstört. Die transurethrale 
Mikrowellenthermotherapie ist sehr effektiv und birgt wenige Komplikationen 
[59]. 
Die Kombination von intravesikaler Mikrowellenthermotherapie und 
intravesikaler Chemotherapie wird als Behandlung von hochmalignen Urothel 
Karzinomen untersucht. Die beiden Verfahren versprechen einen 
synergistischen Effekt in der Behandlung von Tumoren [60]. 
 
 
1.4 Magnetische Thermoablation 
 
Bei dieser minimal-invasiven Methode werden lokal in das Gewebe applizierte 
superparamagnetische Eisenoxidpartikel durch Anlegen eines äußeren 
magnetischen Wechselfeldes zur Wärmeproduktion angeregt [61]. Durch die 
Hitzeeinwirkung entsteht eine Koagulationsnekrose im Zielgewebe.  
 
Erste Versuche, Tumore mit Hilfe von Eisenoxidpartikeln zu erhitzen, gehen auf 
Gilchrist et al. zurück [62]. Seitdem untersuchen verschiedene Arbeitsgruppen 
Nanopartikel unterschiedlicher Größe, um sie zur lokalen thermischen Ablation 
von malignem Gewebe einzusetzen. In tierexperimentellen Studien wurde 
dieser Therapieansatz an malignen Lebertumoren [63, 64],  malignen Gliomen 
[65], Mamma-Karzinomen [66, 67, 68], Osteosarkomen [69] und Prostata- 
Karzinomen [70] untersucht. Die prinzipielle Machbarkeit der magnetischen 
Thermoablation konnte dabei nachgewiesen werden.   
 
Für die magnetische Thermoablation werden Ferrofluide, also wässrige 
Suspensionen von Nanopartikeln eingesetzt (Abbildung 1.5). Die 
angewendeten superparamagnetischen Nanopartikel unterscheiden sich durch 
ihren Kerndurchmesser, der zwischen 7 und 200 Nanometer variiert [63, 68], 
sowie durch ihre unterschiedlichen Hüllsubstanzen, wie zum Beispiel Dextran 
oder Stärke [63, 71].  
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Abbildung 1.5: Elektronenmikroskopische Darstellung der von uns verwendeten 
Nanopartikeln   
 
 
Perkutan können die Nanopartikel über eine Nadel langsam in das 
Tumorgewebe injiziert werden. Die langsame Injektion begründet sich durch 
den hohen Gewebedruck, der überwunden werden muss [67]. Das zur 
Thermoablation benötigte äußere magnetische Wechselfeld wird üblicherweise 
durch ringförmige Spulen erzeugt, die von einem Wechselstromgenerator 
betrieben werden [68]. Die in Studien verwendeten Wechselfelder weisen 
Feldstärken zwischen 6 und 24 Kiloampere pro Meter und Frequenzen im 
Bereich von 100 bis 400 Kilohertz auf [65, 70, 71]. Die Dauer, der das Gewebe 
dem magnetischen Feld ausgesetzt wird, liegt im Bereich weniger Minuten [66, 
67]. Durch das Anlegen eines äußeren magnetischen Wechselfeldes werden 
die Nanopartikel zur Wärmeproduktion angeregt. Die Wärmeentstehung beruht 
dabei auf Ummagnetisierungsprozessen der Partikel im Magnetfeld, die im 
Folgenden näher erläutert werden.  
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Die Erwärmung von mehrdomänigen Partikeln, mit einem Kerndurchmesser von 
über 100 Nanometern, bezeichnet man als hysteretische Erwärmung, welche 
auf Blochwandverschiebungen beruht [10, 11].   
Bei eindomänigen Partikeln, den superparamagnetischen Nanopartikeln, kann 
die Wärme durch zwei physikalische Prozesse erzeugt werden: Erstens durch 
Drehung des Magnetisierungsvektors (Néel-Mechanismus) oder zweitens durch 
Rotation des Partikels (Brown-Mechanismus) [68, 72]. Sind die Nanopartikel 
räumlich fixiert, so kann sich nur die Magnetisierungsrichtung des Teilchens 
ändern (Néel-Mechanismus). Bei frei beweglichen Nanopartikeln, wie in einem 
Ferrofluid, kann zusätzlich die Beweglichkeit der Teilchen eine Rolle spielen 
(Brown-Mechanismus) [73]. 
Praktisch kommen in einem Ferrofluid beide Mechanismen vor, wobei der 
Mechanismus von der Größe der Teilchen abhängt. In einem Ferrofluid kann 
der Néel-Mechanismus für Teilchen unterhalb einer bestimmten Größe gelten, 
während den restlichen größeren Teilchen der Brown-Mechanismus gilt.  
Es dominiert der Magnetisierungs-Mechanisumus, dessen Relaxations-Zeit 
kürzer ist [72]. 
 
Um die Temperatur während der Ablation kontinuierlich überwachen zu können, 
kann eine optische Temperatursonde eingesetzt werden, die durch den 
Stichkanal der Nanopartikelinjektion in das Tumorzentrum und damit in das 
Nanopartikeldepot eingebracht wird [67]. Eine zweite Temperatursonde könnte 
die Temperatur in der Peripherie überwachen, also außerhalb des 
Nanopartikeldepots [67].  
Die Lokalisation der Partikel und ihre Ausdehnung lässt sich mit Hilfe eines 
bildgebenden Verfahrens kontrollieren. Bereits kleine Magnetit-Massen von 1 
mg lassen sich im Röntgenbild als röntgendichte Bereiche gut darstellen. 
Sonographisch sind erst Magnetit-Massen von über 100 mg deutlich vom 
umgebenden Gewebe abzugrenzen. In den MRT-Bildern treten ab einer 
Magnetit-Masse von 0,5 mg deutliche Suszeptibilitätsartefakte auf [74]. Die 
Bildgebung mittels MRT ist durch das Auftreten dieser Artefakte deshalb stark 
limitiert. Die Röntgen- oder die CT-Bildgebung ist zur Darstellung der 
Lokalisation der Nanopartikel wesentlich besser geeignet [75]. Wobei die CT-
Darstellung zusätzlich ein dreidimensionales Bild liefert.  
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Morphologische Veränderungen am Zielgewebe sind bereits nach 2 Minuten 
Thermoablation über 50 °C makroskopisch sichtbar. S ie zeichnen sich als 
hellbraune Säume um das Nanopartikeldepot ab [76]. Die erreichbaren 
makroskopischen und mikroskopischen Nekrosevolumina können bis zu 10-Mal 
größer als das Volumen des Nanopartikeldepots sein [77].   
Das Ausmaß der Wärmeentwicklung steht in einem linearen Zusammenhang 
mit der Masse der im Tumorareal deponierten Nanopartikel [66]. 
Die Temperatur während der Ablation ist zudem abhängig von der Verteilung 
der Partikel im Zielgewebe und von der Stärke des angelegten Magnetfeldes 
[65]. 
Von Thermoablation spricht man bei einer im Zielgewebe erreichten 
Temperatur von über 46 °C für wenige Minuten. Liegt  die erzielte Temperatur 
über 42 °C, aber unter 46 °C für 30 bis 60 Minuten,  bezeichnet man dies als 
Hyperthermie. Man unterscheidet zwei Arten des Zelltodes: die Apoptose, die 
den so genannten physiologischen Zelltod auslöst und die Nekrose, die den 
pathologischen Zelltod induziert. Die Apoptose kann durch eine Vielzahl von 
Mechanismen ausgelöst werden, z.B. führt eine Temperatur im Bereich von 41 
°C- 45 °C zur Induktion der Apoptose [78]. Dabei la ufen in der Zelle 
verschiedene Mechanismen ab, die Zelle schrumpft und im Zellkern kondensiert 
und fragmentiert das Chromatin, so dass diese Zellen einen pyknotischen 
Zellkern, Kernfragmente oder keinen Zellkern mehr enthalten, die apoptotische 
Zelle wird durch Phagozytose eliminiert, wodurch keine inflammatorische 
Reaktion hervorgerufen wird [78, 79]. Temperaturen über 45 °C induzieren 
einen Zelltod durch Nekrose, dies führt zu einem Anschwellen der Zelle, 
besonders der Mitochondrien und des endoplasmatischen Retikulums, durch 
die Zerstörung der Zellmembran und der angeschwollenen Organellen kommt 
es zur Freisetzung von chemotaktischen Zellbestandteilen, wodurch eine 
inflammatorische Reaktion ausgelöst wird [78, 79, 80].    
Hyperthermie alleine angewendet, kann kein Tumorgewebe zerstören. Erst in 
Kombination mit Chemo- oder Strahlentherapie, wird die Hyperthermie zu einer 
effektvollen Methode, um Tumorzellen abzutöten [75], da die Tumorzellen durch 
Hyperthermie sensibler für Chemo- und Strahlentherapie werden. Die 
Thermoablation hingegen weist einen direkten thermischen, schädigenden 
Einfluss auf die Tumorzellen auf [70]. Bei der Anwendung von Hyperthermie, 
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mit Temperaturen bis zu 44 °C, erfolgt bei der Hälf te der behandelten Tumore 
eine Erholung des Gewebes mit Regression des Tumorwachstums [66].  
 
Die Nanopartikel können auf verschiedene Arten im Zielgewebe appliziert 
werden: Erstens gibt es die Möglichkeit, die Nanopartikel perkutan in das zu 
zerstörende Gewebe zu injizieren [67], zweitens können die Nanopartikel 
selektiv arteriell in dem Gewebe angereichert werden [63]. Zur einfacheren 
Applikation können die Nanopartikel perkutan auch über Infusionspumpen 
appliziert werden [65].   
Ein wichtiges Kriterium, um eine optimale Tumornekrose zu erzeugen, ist eine 
homogene Temperatur im Tumorinneren, die durch eine gleichmäßige 
Verteilung der Partikel im Tumorgewebe erreicht werden kann [70]. Die 
Schwierigkeit, eine gleichmäßige Verteilung zu erreichen, liegt in der Anatomie 
der unterschiedlichen Organe, der Tumore und der verschiedenen 
Gewebeeigenschaften.   
Der große Vorteil der magnetischen Thermoablation liegt darin, dass auch tief 
liegende Tumore selektiv behandelt werden können, ohne umgebendes 
Gewebe zu beschädigen, da der Einfluss des magnetischen Feldes bei den 
verwendeten Feldstärken auf gesundes Gewebe, unbedeutend ist [65].  
Ein weiterer Vorteil ist die Wiederholbarkeit, da ohne erneute Punktion, eine 
Wiederholung der Ablation durch Anlegen eines magnetischen Feldes möglich 
ist. Das Nanopartikeldepot bleibt relativ stabil am Injektionsort [70], da Abbau 
und Abtransport der Nanopartikel aus dem Tumorgewebe langsame Prozesse 
sind [15]. Nur ein Teil der Nanopartikel wird durch Phagozytose von 
Makrophagen aufgenommen [64]. Ein geringer Prozentsatz der intratumoral 
injizierten Partikel lässt sich einige Tage nach der Behandlung in der Leber und 
in der Milz finden. Im Blutgefäßsystem konnten nach intratumoraler Injektion 
keine Nanopartikel nachgewiesen werden [70]. Die Gefahr der Partikel im 
Blutkreislauf liegt darin, dass sie Embolien auslösen könnten. Um Embolien zu 
vermeiden, müssen die magnetischen Nanopartikel so geschaffen sein, dass 
sie den Durchmesser der kleinsten Kapillaren, die etwa einen Durchmesser von 
5 µm haben, nicht überschreiten und keine Tendenzen zu Agglomeration 
aufweisen [68]. Zudem sollten die Partikel ihre Größe während der 
Thermoablation nicht verändern [76].  
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In einer klinischen Studie wurde die Thermotherapie nach intratumoraler 
Injektion der Nanopartikel in verschiedene Tumorlokalisationen gut toleriert. 
Dabei konnte lokaler Schmerz, verursacht durch die lokale Hitzeentstehung, 
durch Reduzierung der Feldstärke vermindert werden und führte nicht zum 
Therapieabbruch [75]. 
Die Therapiemöglichkeit der magnetischen Ablation wird durch einige Faktoren 
eingeschränkt. Erstens ist die Verteilung der Partikel im Tumorgewebe oftmals 
nicht gleichmäßig, zweitens besteht ein Risiko einer intratumoralen Blutung, 
besonders bei stark vaskularisierten Tumoren, und drittens besteht die 
Möglichkeit der Tumorausbreitung im Stichkanal [81].  
 
Zusammenfassend lässt sich sagen, dass die magnetische Thermotherapie 
eine vielversprechende Methode ist, um Nekrosen zu erzeugen. In vielen ex-
vivo und in-vivo Studien konnte gezeigt werden, dass in wenigen Minuten hohe 
therapeutische Temperaturen erreicht werden können, die das Potential 
aufweisen, Tumorzellen thermisch zu zerstören.  
 
 
1.5  Ziele der Arbeit 
 
Der Effekt der Nekroseinduktion durch Thermoablation wurde in den letzten 
Jahren an den verschiedenen Gewebearten bewiesen. In einer ex-vivo Studie 
zeigten Hilger et al. im Jahr 2000 das Prinzip der Gewebezerstörung durch 
magnetische Thermoablation im Muskelgewebe [77]. Dieselbe Gruppe 
untersuchte das Potenzial der magnetischen Thermoablation für die 
Behandlung von Tumoren der Brust anhand von tierexperimentellen in-vitro-
Untersuchungen und in-vivo-Untersuchungen [68]. Auch an vielen anderen 
Organen, wie Prostata, Leber und Gehirn, wurde der Effekt der magnetischen 
Thermoablation erforscht   [65, 70, 76]. 
 
Bislang liegen jedoch keine Daten vor, die die Auswirkungen der magnetischen 
Thermoablation auf verschiedene Gewebe bei gleichen Versuchsbedingungen 
beschreiben. 
Einleitung 
23 
Im Rahmen dieser Arbeit wurden drei verschiedene Gewebe (Niere, Leber, 
Muskel) im Hinblick auf die Effekte der magnetischen Thermoablation 
miteinander verglichen. Zudem wurden zwei unterschiedliche Applikationswege 
untersucht, hier stand die Bolus-Injektion der kontinuierlichen Infusion 
gegenüber. Dabei wurde untersucht, ob ein signifikanter Einfluss der 
Applikationsart auf die Nekrosegröße oder die Temperaturentwicklung besteht. 
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2. Methoden 
 
 
2.1 Versuchsbeschreibung 
 
In dieser Arbeit wird der Effekt der magnetischen Thermoablation auf 
verschiedene Gewebe (Niere, Leber, Muskel) mit drei Ferrofluiden verglichen.  
 
Die verwendeten superparamagnetischen Ferrofluide (Helmholtz-Institut, 
RWTH-Aachen, Deutschland) wurden nach der Methode von Khalafalla und 
Reimers [82] hergestellt. Sie bestehen aus einem mit Dodekansäure umhüllten 
Eisenoxidkern (Abbildung 2.1). Bei der Partikelgröße unterscheidet man den 
Kerndurchmesser, der den Durchmesser der einzelnen Eisenoxidkristalliten 
beschreibt vom hydrodynamischen Durchmesser, der den Durchmesser der 
Partikel in Lösung beschreibt [83]. Der Kerndurchmesser der verwendeten 
Ferrofluide, der mit Hilfe eines Elektronenmikroskops bestimmt wird, beträgt 
circa 10 Nanometer. Die Magnetit-Partikel weisen somit 
superparamagnetisches Verhalten auf, da sie die kritische Größe von 25 
Nanometer bei Raumtemperatur unterschreiten. Der hydrodynamische 
Durchmesser wird mittels dynamischer Lichtmessung bestimmt und umfasst 
den mittleren Durchmesser der Aggregate aus Eisenoxidkristalliten, die 
Dodekansäure-Hülle und die Wasser-Hülle. Der hydrodynamische 
Durchmesser der verwendeten Partikel beträgt circa 100 Nanometer.     
 
 
O
OH
 
 
Abbildung 2.1: Chemische Struktur der Hüllsubstanz Dodekansäure  
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Die in dieser Arbeit untersuchten Ferrofluide unterscheiden sich in ihrer 
Eisenoxidkonzentration: Fluid 1 enthält 171 mg/ml, Fluid 2 192 mg/ml und Fluid 
3 enthält 214 mg/ml Eisenoxidpartikel. 
Der Versuchsaufbau braucht für die Untersuchung der unterschiedlichen Fluide 
nicht verändert werden, lediglich die Ferrofluide selbst werden ausgetauscht.  
Die injizierte Gesamtdosis an Ferrofluid beträgt bei allen Versuchen 10 µl.  
Die Versuche werden mit drei verschiedenen Geweben durchgeführt: Niere, 
Leber und Muskel. Alle Gewebe entstammen dem Schwein. Die Gewebe 
wurden nach der Explantation eingefroren und für die Versuche frisch aufgetaut 
(Abteilung Versuchstierkunde, RWTH-Aachen, Deutschland).  
Desweiteren ist es Ziel, den Einfluss der Applikationsart auf den Effekt der 
Thermoablation zu untersuchen. Dabei wird die einmalige Bolusapplikation mit 
der kontinuierlichen Applikation durch einen Perfusor verglichen. 
Jeder Versuch wird fünfmal wiederholt. Insgesamt werden 90 Versuche 
durchgeführt (Tabelle 2.1). 
 
 
Tabelle 2.1: Durchgeführte Versuche 
 
Eisengehalt Niere Leber Muskel n 
5 x Bolusinjektion 5 x Bolusinjektion 5 x Bolusinjektion 15 Fluid 1 
171 mg/ml 5 x kontinuierliche 
Injektion 
5 x kontinuierliche 
Injektion 
5 x kontinuierliche 
Injektion 
15 
5 x Bolusinjektion 5 x Bolusinjektion 5 x Bolusinjektion 15 Fluid 2 
192 mg/ml 5 x kontinuierliche 
Injektion 
5 x kontinuierliche 
Injektion 
5 x kontinuierliche 
Injektion 
15 
5 x Bolusinjektion 5 x Bolusinjektion 5 x Bolusinjektion 15 Fluid 3 
214 mg/ml 5 x kontinuierliche 
Injektion 
5 x kontinuierliche 
Injektion 
5 x kontinuierliche 
Injektion 
15 
n 30 30 30 90 
 
 
Zur Erzeugung des magnetischen Wechselfeldes wird ein Generator (TIG 
5/300, Hüttinger, 90571 Schwaig, Deutschland) und eine Spule benötigt. Die in 
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diesen Versuchen eingesetzte Spule hat acht Windungen, ist 5,6 cm lang und 2 
cm im Durchmesser breit. Um die Spule vor übermäßiger Hitze zu schützen, 
wird die Spule über einen internen Kreislauf mit Wasser gekühlt.  
Zur Temperaturmessung während der Ablation werden zwei flexible Glasfaser-
Temperatursonden (SFF-2m, Luxtron Corporation, Santa Clara, CA, USA) 
genutzt, die auf dem Prinzip der optischen Temperaturmessung arbeiten. 
Metallthermometer eignen sich im magnetischen Wechselfeld nicht zur 
Temperaturmessung, da Metall sich im Magnetfeld erhitzen würde.  
Der Generator, der in allen Versuchen die gleichen Einstellungen aufweist, 
erzeugt mit einer Stromstärke von 20 Ampere und einer Frequenz von 190 
Hertz ein elektromagnetisches Feld mit einer Feldstärke von 2,86 Kiloampere 
pro Meter. Außer bei den Leerversuchen, bei denen eine Aktivierung des 
magnetischen Wechselfeldes für 15 Sekunden durchgeführt wurde, wird bei 
allen anderen Versuchen das magnetische Wechselfeld für fünf Minuten 
aktiviert.  
Die Temperaturmessung erfolgt alle 15 Sekunden bis zum Erreichen der 
Ausgangstemperatur, wobei das Thermometer (Fluoroptic R Thermometer 
Model 790 Luxtron, Santa Clara, USA) so eingestellt wurde, dass ein 
Temperaturwert aus fünf Werten gemittelt wurde.  
 
Um zu untersuchen, ob die Erhitzung des Gewebes durch die Nanopartikel 
selbst oder durch die Erwärmung der Gewebe während der Exposition 
gegenüber dem elektromagnetischen Wechselfeld verursacht wird, werden 
Versuche ohne Injektion von Nanopartikeln durchgeführt. Außerdem wird die 
Erhitzungscharakteristik der Ferrofluide ohne Gewebe untersucht, dazu werden 
Proben aller drei Nanopartikel-Suspensionen dem elektromagnetischen Feld 
ausgesetzt. Diese Versuche werden im Folgenden als Leerversuche 
bezeichnet.   
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2.2 Leerversuch: Gewebe 
 
 
2.2.1 Vorbereitung 
 
Die drei verschiedenen Gewebearten (Abteilung Versuchstierkunde, RWTH-
Aachen, Deutschland) werden mit einem Einmalskalpell (Feather Safety Razor 
Co., LTD. 3-70, Ohyodo-minami 3-chome. Kita-Ku, Osaka 531-0075, Japan)  in 
ungefähr 4 cm x 1,5 cm x 1,5 cm große Proben geschnitten. In die 
unterschiedlichen Gewebeproben wird mit Hilfe einer 20 Gauge Kanüle 
(Terumo Europe, Leuven, Belgien) ein zwei Zentimeter langer Stichkanal 
vorgeformt, in den die Temperatursonden (SFF-2m, Luxtron Corporation, Santa 
Clara, CA, USA) in einem fixierten Abstand von einem Zentimeter eingeführt 
werden. In einem Reagenzglas wird die Gewebeprobe mit Temperatursonden 
in der Spule platziert.  
 
 
2.2.2 Durchführung  
 
Der Generator (TIG 5/300, Hüttinger, 90571 Schwaig, Deutschland) wird mit 
einer Stromstärke von 20 Ampere und einer Frequenz von 190 Hertz 
eingeschaltet und die Temperatur alle 15 Sekunden aufgezeichnet. Nach fünf 
Minuten wird der Generator ausgeschaltet. Die Temperaturmessung erfolgt bis 
zum Erreichen der Ausgangstemperatur. 
Nach dem Erreichen der Ausgangstemperatur wird das Gewebe auf 
Nekrosezeichen untersucht. Dazu wird die Gewebeprobe mit einem 
Einmalskalpell (Feather Safety Razor Co., LTD. 3-70, Ohyodo-minami 3-chome. 
Kita-Ku, Osaka 531-0075, Japan) längs und quer aufgeschnitten und 
makroskopisch untersucht.   
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2.3  Leerversuch: Nanopartikel 
 
 
2.3.1 Vorbereitung 
 
100 µl Ferrofluid werden mit einer Pipetierhilfe (Eppendorf, Köln, Deutschland) 
in einen Eppendorfcup (Eppendorf, Köln, Deutschland) pipetiert.  
Dieser Eppendorfcup wird mit einer Temperatursonde (SFF-2m, Luxtron 
Corporation, Santa Clara, CA, USA) bestückt und in der Spule platziert.  
 
 
2.3.2 Durchführung  
 
Das elektromagnetische Feld mit einer Feldstärke von 2,86 Kiloampere pro 
Meter wird von einem Generator (TIG 5/300, Hüttinger, 90571 Schwaig, 
Deutschland) mit einer Stromstärke von 20 Ampere und einer Frequenz von 
190 Hertz erzeugt. Nach Einschalten des Generators und des Thermometers 
(Fluoroptic R Thermometer Model 790 Luxtron, Santa Clara, CA, USA) erfolgt 
die Temperaturmessung alle drei Sekunden. Nach 15 Sekunden wird der 
Generator abgeschaltet. Die Temperaturmessung erfolgt bis zum Erreichen der 
Ausgangstemperatur alle drei Sekunden.  
 
 
2.4 Versuch: Bolusapplikation 
 
 
2.4.1 Vorbereitung 
 
Die Gewebe (Niere, Leber und Muskel) wurden nach der Entnahme aus dem 
Schwein eingefroren und für die Versuche frisch aufgetaut (Abteilung 
Versuchstierkunde, RWTH-Aachen, Deutschland), sie werden mit einem 
Einmalskalpell (Feather Safety Razor Co., LTD. 3-70, Ohyodo-minami 3-chome. 
Kita-Ku, Osaka 531-0075, Japan)  in ungefähr gleich große Proben geschnitten, 
mit einer Größe von circa 4 cm x 1,5 cm x 1,5 cm.  
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Mit Hilfe einer Einmalspritze (Fassungvolumen 1 ml, Terumo Europe, Leuven, 
Belgien) und einer 27 Gauge Kanüle (BD Microlance, Heidelberg, Deutschland) 
werden 10 µl Ferrofluid zwei Zentimeter tief in das Gewebe injiziert. Nach der 
Injektion wird der Punktionskanal mit einer 20 Gauge Kanüle (Terumo Europe, 
Leuven, Belgien) erweitert, um die Temperatursonden (SFF-2m, Luxtron 
Corporation, Santa Clara, CA, USA) platzieren zu können.  
Die Temperatursonden werden so fixiert, dass ihre Messspitzen zehn Millimeter 
auseinander liegen (Abbildung 2.2/ 2.3).   
Die vorfixierten Temperatursonden werden danach zwei Zentimeter in den 
Stichkanal vorgeschoben. Die erste Sonde kommt somit im Zentrum des 
Nanopartikeldepots zu liegen, während die zweite Sonde außerhalb des 
Nanopartikeldepots verbleibt. 
Um einen besseren Halt in der Spule zu erreichen, wird die vorbereitete 
Gewebeprobe in ein Reagenzglas aus Kunststoff gegeben. Dieses 
Reagenzglas wird anschließend in der Mitte der Spule platziert.  
 
 
2.4.2 Durchführung 
 
Als erstes wird das Thermometer (Fluoroptic R Thermometer Model 790 
Luxtron, Santa Clara, USA) im Wasserbad kalibriert. Dazu wird ein Gefäß mit 
Wasser auf die konstante Temperatur von 60 °C erwär mt, die beiden 
Temperatursonden werden in das Wasserbad getaucht und das Thermometer 
auf genau 60 °C kalibriert.  
 
Das im voraus im Wasserbad kalibrierte Thermometer wird nun eingeschaltet. 
Nach Platzierung der Gewebeprobe in der Spule wird der Generator für fünf 
Minuten eingeschaltet. Das elektromagnetische Feld mit einer Feldstärke von 
2,86 Kiloampere pro Meter wird von einem Generator mit einer Stromstärke von 
20 Ampere und einer Frequenz von 190 Hertz erzeugt.  
Während der Exposition im magnetischen Wechselfeld wird die Temperatur für 
beide Temperatursonden alle 15 Sekunden gemessen. Nach fünf Minuten wird 
der Generator und somit das magnetische Wechselfeld abgeschaltet.  
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Die Temperaturmessung erfolgt weiterhin alle 15 Sekunden bis zum Erreichen 
der Ausgangstemperatur. 
 
Nachdem die Ausgangstemperatur erreicht wurde, werden die 
Temperatursonden entfernt und das Gewebe nach Nekrosezeichen untersucht. 
Dazu wird die Gewebeprobe mit einem Einmalskalpell (Feather Safety Razor 
Co., LTD. 3-70, Ohyodo-minami 3-chome. Kita-Ku, Osaka 531-0075, Japan) 
zuerst längs durch den Punktionskanal aufgeschnitten. Mit einem Lineal wird 
die makroskopisch sichtbare Nekroselänge gemessen. Danach wird die 
Gewebeprobe quer aufgeschnitten, um die Nekrosebreite und Nekrosehöhe zu 
vermessen.  
Das Nekrosevolumen wird mit Hilfe der folgenden Formel näherungsweise 
berechnet: π (x * y * z)/ 6 [84].   
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Abbildung 2.2: Versuchsaufbau Bolusapplikation 
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Abbildung 2.3: Reagenzglas mit Gewebeprobe in der Spule 
 
 
 
2.5 Versuch: Kontinuierliche Infusion 
 
 
2.5.1 Vorbereitung 
 
Wie im ersten Versuch werden die Gewebeproben in 4 cm x 1,5 cm x 1,5 cm 
große Stücke zugeschnitten. 
Mit einer 20 Gauge Kanüle (Terumo Europe, Leuven, Belgien) wird ein zwei 
Zentimeter langer Stichkanal vorgeformt. In diesen wird zuerst das mit 
Nanopartikeln gefüllte Schlauchsystem eingeführt. Danach werden die zwei 
Temperatursonden (SFF-2m, Luxtron Corporation, Santa Clara, CA, USA) in 
fixiertem Abstand von zehn Millimetern vorgeschoben, so dass die erste Sonde 
an der Öffnung des Schlauchsystems, im Zentrum des sich bildenden 
Nanopartikeldepots und die zweite neben dem Schlauchsystem, außerhalb des 
Depots, zu liegen kommt (Abbildung 2.4/ 2.5).  
Dieser ganze Aufbau wurde ebenfalls in ein Reagenzglas geführt, um es in der 
Mitte der Spule zu platzieren. 
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2.5.2 Durchführung 
 
Das im voraus im Wasserbad kalibrierte Thermometer (Fluoroptic R 
Thermometer Model 790 Luxtron, Santa Clara, USA) wird eingeschaltet und 
ermittelt eine Temperatur, die aus fünf Werten gemittelt wird.  
Der Perfusor (Harvard Apparatus 11 Plus, Hollistan, Massachusetts, USA)  ist 
so eingestellt, dass 2 µl Ferrofluid pro Minute injiziert werden. Bei fünf Minuten 
Versuchdauer wird somit ein Depot von insgesamt 10 µl Ferrofluid geschaffen, 
so dass die gesamte injizierte Nanopartikelmenge der ersten Versuchsreihe 
entspricht.  
Perfusor und Generator (TIG 5/300, Hüttinger, 90571 Schwaig, Deutschland) 
werden zeitgleich gestartet. Die elektromagnetische Feldstärke beträgt auch bei 
diesem Versuch 2,86 Kiloampere pro Meter.  
Alle 15 Sekunden wird die aktuelle Temperatur gemessen.  
Nach fünf Minuten Erhitzungsdauer werden der Generator und der Perfusor 
ausgeschaltet. Die Messung der Temperatur bis zum Erreichen der 
Ausgangstemperatur erfolgt alle 15 Sekunden. 
Nach Abkühlung auf die Ausgangstemperatur wird das Gewebe nach 
Nekrosezeichen untersucht. Dazu wird das Gewebe analog zum Vorgehen 
nach der Bolusapplikation mit einem Einmalskalpell (Feather Safety Razor Co., 
LTD. 3-70, Ohyodo-minami 3-chome. Kita-Ku, Osaka 531-0075, Japan) erst 
längs entlang des Stichkanals aufgeschnitten, um die Nekroselänge mit einem 
Lineal zu messen. Um die Nekrosebreite und Nekrosehöhe zu bestimmen, 
muss das Gewebe quer aufgeschnitten werden.   
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Abbildung 2.4: Versuchsaufbau kontinuierliche Infusion 
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Abbildung 2.5: Foto vom Versuchsaufbau kontinuierliche Infusion 
 
 
 
2.6 Statistische Auswertung 
 
Für die statistische Analyse der Daten werden zunächst Mittelwerte und 
Standardabweichungen der Ausgangstemperaturen, der maximalen 
Temperaturen (Temperatursonde 1 und Temperatursonde 2) sowie der 
Nekrosegröße berechnet.   
Die verschiedenen Gewebearten und die unterschiedlichen Ferrofluide werden 
im Hinblick auf Unterschiede auf die maximale Temperatur und auf die 
Nekrosegröße zusätzlich mittels der zweifaktoriellen Varianzanalyse (ANOVA) 
untersucht. Dabei stellen die Gewebeart und die Eisenoxidkonzentration im 
Ferrofluid die Einflussgrößen dar, während die maximale Temperatur, bzw. die 
Nekrosegröße die Zielvariable darstellen. Die signifikanten Ergebnisse wurden 
im Anschluss einem Post-Hoc-Test mit Bonferroni-Korrektur, zur Identifizierung 
der sich unterscheidenden Gruppen unterzogen. Im voraus wurde ein 
Signifikanzniveau von p < 0,05 festgelegt.  
Alle statistischen Untersuchungen wurden mit Hilfe des Statistikprogrammes 
Statistical Analysis System (SAS 9.1 TS Level 1M3, WIN PRO Platform) 
berechnet.        
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3. Ergebnisse 
 
 
3.1 Leerversuch: Gewebe 
 
Insgesamt wurden bei dieser Versuchsreihe 15 Versuche, wie in Kapitel 2.2 
beschrieben, durchgeführt. Die Temperatur der drei verschiedenen Gewebe 
Niere, Leber und Muskel stieg durch die Erwärmung der Spule während des 
magnetischen Wechselfeldes leicht an (Tabelle 3.1/ 3.2, Abbildung 3.1). Der 
höchste mittlere Temperaturanstieg betrug 11,88 ± 0,95 °C und wurde im 
Muskelgewebe gemessen. Der niedrigste Temperaturanstieg wurde in der 
Niere gemessen und betrug 4,98 ± 0,91 °C. Makroskop ische Nekrosezeichen 
konnten an keiner Gewebeprobe nachgewiesen werden.  
 
Tabelle 3.1:  Mittelwert und Standardabweichung der maximalen Temperatur in °C  
 
 
 Niere Leber Muskel 
 Temperatur in °C  Temperatur in °C  Temperatur in °C  
Sonde 1 29,66 ± 1,61 28,88 ± 2,51 32,94 ± 2,77 
Sonde 2 29,29 ± 1,05 31,26 ± 2,20 32,74 ± 1,63 
 
 
 
Tabelle 3.2:  Mittlere Temperaturerhöhung (Leerversuch) 
 
 Niere Leber Muskel 
 Temperatur in °C  Temperatur in °C  Temperatur in °C  
Sonde 1 5,92 ± 0,96 6,14 ± 2,33 11,88 ± 0,95 
Sonde 2 4,98 ± 0,91 6,92 ± 4,56 9,66 ± 1,75 
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Abbildung 3.1: Temperaturerhöhung der Gewebe ohne Ferrofluid 
T1 = Temperatursonde 1 T2 = Temperatursonde 2 
 
 
 
3.2 Leerversuch: Nanopartikel  
 
In diesem Versuch wurden die Nanopartikel, wie in Kapitel 2.3 beschrieben, 
dem magnetischen Wechselfeld ausgesetzt.  
Nach 15 Sekunden Exposition im magnetischen Feld erreichten die Ferrofluide 
Temperaturen über 100 °C (Tabelle 3.3, Abbildung 3. 2).  
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Tabelle 3.3: Maximale Temperatur der Ferrofluide 
 
Fluid 1 (171 mg/ml) Fluid 2 (192 mg/ml) Fluid 3 (214 mg/ml) 
Temperatur in °C Temperatur in °C Temperatur in °C 
111,3 106,1 100 
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Abbildung 3.2: Nanopartikel im magnetischen Wechselfeld 
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3.3 Versuch: Bolusapplikation 
 
Insgesamt wurden 30 Versuche durchgeführt, bei denen die 
Nanopartikelapplikation als Bolusinjektion durchgeführt wurde.  
Untersucht wurden drei verschiedene Ferrofluide mit unterschiedlichem 
Eisengehalt: 171 mg/ml, 192 mg/ml, 214 mg/ml und drei verschiedene 
Gewebearten: Niere, Leber und Muskel vom Schwein.  
Die Temperaturen wurden mit zwei Temperatursonden gemessen, die an 
verschiedenen Stellen im Nanopartikeldepot platziert worden waren.  
 
 
3.3.1 Temperaturveränderungen 
 
Die mittlere Ausgangstemperatur der Gewebeproben betrug 22,9 ± 2,24 °C 
(Abbildung 3.3). 
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Abbildung 3.3: Mittlere Ausgangstemperatur (Bolusapplikation) 
   Fl1 = Fluid 1, Fl2 = Fluid 2, Fl3 = Fluid 3  
   T1 = Temperatursonde 1, T2 = Temperatursonde 2 
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Tabelle 3.4 zeigt den Temperaturanstieg in Grad Celsius pro Sekunde in den 
verschiedenen Versuchen, errechnet aus der maximalen Temperatur (Tmax), die 
nach 300 Sekunden gemessen wurde, minus der Ausgangstemperatur (TAnfang) 
geteilt durch 300 Sekunden. (Tmax [°C] - T Anfang [°C] / 300 [s]). Der höchste 
Temperaturanstieg wurde mit Temperatursonde 1 im Lebergewebe und 
Ferrofluid 3 gemessen. Mit Temperatursonde 1 wurde in allen Versuchen ein 
höherer Temperaturanstieg pro Sekunde errechnet, als mit Temperatursonde 2. 
 
Tabelle 3.4: Mittlerer Temperaturanstieg in °C/s  
 
 
 Ferrofluid 1 
(171 mg/ml) 
Ferrofluid 2 
(192 mg/ml) 
Ferrofluid3 
(214 mg/ml) 
 °C/s °C/s °C/s 
Niere Sonde 1 0,12 0,12 0,14 
Niere Sonde 2 0,07 0,07 0,07 
Leber Sonde 1 0,10 0,15 0,16 
Leber Sonde 2 0,06 0,07 0,07 
Muskel Sonde 1 0,10 0,14 0,14 
Muskel Sonde 2 0,05 0,08 0,08 
 
 
 
 
Tabelle 3.5 zeigt den Temperaturabfall in Grad Celsius pro Sekunde, der 
errechnet wurde aus der maximalen Temperatur nach 300 Sekunden (Tmax) 
minus der Temperatur, die 900 Sekunden nach Abschalten des Generators 
gemessen wurde  (T900), geteilt durch 900 Sekunden (Tmax [°C] – T 900 [°C] / 900 
[s]). Der Temperaturabfall schwankt zwischen 0,01 °C/s und 0,05 °C/s.  
 
Tabelle 3.5: Mittlerer Temperaturabfall in °C/s  
 
 Ferrofluid 1 
(171 mg/ml) 
Ferrofluid 2 
(192 mg/ml) 
Ferrofluid3 
(214 mg/ml) 
 °C/s °C/s °C/s 
Niere Sonde 1 0,04 0,04 0,04 
Niere Sonde 2 0,03 0,02 0,02 
Leber Sonde 1 0,03 0,05 0,05 
Leber Sonde 2 0,02 0,02 0,02 
Muskel Sonde 1 0,03 0,05 0,04 
Muskel Sonde 2 0,01 0,02 0,02 
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3.3.2 Ergebnisse Temperatursonde 1 
 
Der Temperaturanstieg wurde mit folgender Formel berechnet: ∆T = T2 - T1.  
T1 wurde als die Temperatur festgesetzt, welche nach Einschalten des 
Magnetfeldes über der Ausgangstemperatur lag. Als T2 wurde die 
Endtemperatur bei Abschalten des Magnetfeldes festgelegt [71]. 
 
Die im Folgenden erläuterten Temperaturen beziehen sich auf die 
Temperatursonde 1, die im Zentrum des Nanopartikeldepots platziert wurde. 
Der höchste mittlere Temperaturanstieg betrug 47,74 ± 6,09 °C und konnte in 
der Leber mit Ferrofluid 3, welches die höchste Eisenkonzentration enthält, (214 
mg/ml) gemessen werden (Tabelle 3.6). Der niedrigste mittlere 
Temperaturanstieg aller Werte mit 29,62 ± 6,24 °C w urde in der Leber mit 
Ferrofluid 1 (Eisenkonzentration 171 mg/ml) gemessen. Der höchste mittlere 
Temperaturanstieg in der Niere von 40,68 ± 7,45 °C konnte mit Ferrofluid 3 
(214 mg/ml) gemessen werden. Der niedrigste mittlere Temperaturanstieg in 
der Niere von 34,98 ± 5,86 °C wurde mit Ferrofluid 1 erzeugt. Im Muskelgewebe 
wurde mit Ferrofluid 2 (192 mg/ml) der höchste mittlere Temperaturanstieg von 
43,3 ± 7,37 °C erreicht, der niedrigste mit 31,48 ±  5,58 °C wurde mit Ferrofluid 1 
gemessen.  
 
Tabelle 3.6: Mittlere Temperaturerhöhung bei Bolusinjektion 
 
Ferrofluid 1 Ferrofluid 2 Ferrofluid 3 
 Temperatur in  
°C 
Temperatur in  
°C 
Temperatur in  
°C 
Niere Sonde 1 34,98 ± 5,86 37,58 ± 6,58 40,68 ± 7,45 
Niere Sonde 2 21,34 ± 5,23 20,36 ± 3,14 20,78 ± 5,29 
Leber Sonde 1 29,62 ± 6,24 46,14 ± 15,20 47,74 ± 6,09 
Leber Sonde 2 17,66 ± 3,02 19,48 ± 5,15 21,28 ± 6,43 
Muskel Sonde 1 31,48 ± 5,58 43,3 ± 7,37 41,54 ± 7,36 
Muskel Sonde 2 15,84 ± 2,85 23,56 ± 3,60 24,62 ± 8,13 
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Die höchste mittlere erreichte Temperatur aller Werte betrug 75,94 ± 9,34 °C 
und wurde in der Leber mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) gemessen. Die niedrigste 
mittlere Temperatur aller Werte von 53,16 ± 6,23 °C  wurde im Muskel mit 
Ferrofluid 1 (171 mg/ml) gemessen.  
Im Nieren- sowie im Lebergewebe steigt die maximale mittlere Temperatur mit 
zunehmender Konzentration der Nanopartikel an. Mit Ferrofluid 3 wurde in 
beiden Geweben die höchste mittlere Temperatur erreicht. 
Dagegen wurde im Muskelgewebe mit Ferrofluid 2 eine mit 64,32 ± 7,61 °C 
höhere  mittlere Temperatur gemessen, als mit Ferrofluid 3: 63,84 ± 7,88 °C 
(Tabelle 3.7/ Abbildung 3.4).  
 
 
Tabelle 3.7: Mittelwert und Standardabweichung der maximalen Temperatur in °C 
bei Bolusinjektion (Temperatursonde 1) 
 
Niere Leber Muskel 
 Temperatur in 
°C 
Temperatur in 
°C 
Temperatur in 
°C 
Fluid 1 
(171mg/ml) 57,66 ± 5,11 54,62 ± 7,04 53,16 ± 6,23 
Fluid 2 
(192mg/ml) 63,06 ± 7,34 71,22 ± 12,06 64,32 ± 7,61 
Fluid 3 
(214mg/ml) 64,00 ± 6,09 75,94 ± 9,34 63,84 ± 7,88 
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Abbildung 3.4: Maximale Temperatur/ Temperatursonde 1 
 
Mittels zweifaktorieller Varianzanalyse wurde ermittelt, dass der Einfluss der 
Eisenkonzentration auf die maximal erreichte Temperatur statistisch signifikant 
ist (p < 0,05). Um zu ermitteln, welche Ferrofluide sich signifikant unterscheiden 
wurde ein Post-Hoc-Test mit Bonferroni-Korrektur anschließend durchgeführt,. 
Fluid 1 (171 mg/ml) und Fluid 2 (192 mg/dl) unterscheiden sich statistisch 
signifikant mit p = 0,006. Fluid 1 (171 mg/dl) ist mit p = 0,001 statistisch 
signifikant unterschiedlich zu Fluid 3 (214 mg/ml). Fluid 2 (192 mg/ml) ist 
statistisch nicht signifikant zu Fluid 3 (214 mg/ml). 
Der Einfluss der Gewebeart auf die maximal erreichte Temperatur im Zentrum 
des Nanopartikeldepots ist mit p = 0,09 statistisch nicht signifikant.  
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3.3.3 Ergebnisse Temperatursonde 2 
 
Die mit Temperatursonde 2 außerhalb des Nanopartikeldepots gemessenen 
Temperaturen werden im Folgenden erläutert: 
Der größte mittlere Temperaturanstieg von 24,62 ± 8,13 °C wurde im 
Muskelgewebe mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) gemessen (Tabelle 3.6). Ebenfalls 
im Muskelgewebe wurde der niedrigste mittlere Temperaturanstieg mit 15,84 ± 
2,85 °C mit Ferrofluid 1 (171 mg/ml) aufgezeichnet (Tabelle 3.6).  
 
Die maximalen mittleren Temperaturen, die mit Temperatursonde 2 außerhalb 
des Nanopartikeldepots gemessen wurden, lagen unter den Werten, die im 
Zentrum mit Temperatursonde 1 gemessen wurden (Abbildung 3.4/ 3.5).  
Die höchste mittlere Temperatur von 46,74 ± 8,92 °C  wurde mit Ferrofluid 3 im 
Lebergewebe gemessen. Im Muskelgewebe mit Ferrofluid 1 wurde hingegen 
die niedrigste maximale mittlere Temperatur von 37,12 ± 3,47 °C gemessen 
(Tabelle 3.8).  
 
 
Tabelle 3.8: Mittelwert und Standardabweichung der maximalen Temperatur in °C 
bei Bolusinjektion (Temperatursonde 2) 
 
Niere Leber Muskel 
 
Temperatur in °C  Temperatur in °C  Temperatur in °C  
Fluid 1 
(171mg/ml) 43,7 ± 5,60 41,28 ± 3,24 37,12 ± 3,47 
Fluid 2 
(192mg/ml) 43,72 ± 3,16 43,22 ± 6,38 43,84 ± 4,80 
Fluid 3 
(214mg/ml) 43,56 ± 4,18 46,74 ± 8,92 46,66 ± 7,11 
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Abbildung 3.5: Maximale Temperatur/ Temperatursonde 2 
 
 
Die mit Hilfe der zweifaktoriellen Varianzanalyse berechneten Einflüsse von 
Gewebeart und Eisenoxidkonzentration des Ferrofluids auf die maximale 
erreichte Temperatur außerhalb des Nanopartikeldepots sind statistisch nicht 
signifikant (p > 0,05).  
 
 
3.3.4 Nekrosevolumina 
 
Die makroskopisch sichtbare Nekrose zeigte sich als aufgehellten Saum rund 
um das schwarze Nanopartikeldepot (Abbildung 3.6/ 3.7/ 3.8). Die Nekrose 
wurde, wie in Kapitel 2.4.2 beschrieben, ermittelt und das Volumen errechnet. 
Die Verteilung der Ferrofluide zeigte sich unregelmäßig im Gewebe. 
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Abbildung 3.6: Nekrose im Nierengewebe 
 
 
 
Abbildung 3.7: Nekrose im Lebergewebe 
 
 
 
Abbildung 3.8: Nekrose im Muskelgewebe 
 
 
Das größte mittlere Nekrosevolumen konnte mit 199,91 ± 77,65 mm³ in der 
Leber mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) erzeugt werden. Das niedrigste mittlere 
Nekrosevolumen wurde in der Niere mit Ferrofluid 1 (171 mg/ml) erzeugt und 
betrug 69,11 ± 23,74 mm³. 
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Abbildung 3.9: Nekrosevolumina bei Bolusinjektion 
 
Abbildung 3.9 zeigt die mittleren Nekrosevolumina in Abhängigkeit des 
Eisenoxidgehaltes der Ferrofluide. Es ist zu erkennen, dass das 
Nekrosevolumen mit Anstieg des Eisengehaltes der Ferrofluide ebenfalls 
ansteigt. Mittels zweifaktorieller Varianzanalyse und einem Signifikanzniveau 
von p < 0,05 wurde ein statistisch signifikanter Einfluss der Eisenkonzentration 
auf das Nekrosevolumen ermittelt (p < 0,05).  Um zu untersuchen welche 
Eisenkonzentrationen sich unterscheiden wurde anschließend ein Post-Hoc-
Test mit Bonferroni-Korrektur durchgeführt. Ferrofluid 1 (171 mg/ml) 
unterscheidet sich statistisch signifikant mit p = 0,028 von Ferrofluid 2 (192 
mg/ml). Ferrofluid 1 (171 mg/ml) unterscheidet sich statistisch signifikant mit  
p = 0,001 von Ferrofluid 3 (214 mg/ml). Ferrofluid 2 (192 mg/ml) unterscheidet 
sich  statistisch nicht signifikant mit p > 0,05 von Ferrofluid 3 (214 mg/ml). 
 
Betrachtet man die Ergebnisse der mittleren Nekrosevolumina im Vergleich 
zum Gewebetyp und Ferrofluid finden sich folgende Ergebnisse (Tabelle 3.9):  
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Das Nekrosevolumen mit Ferrofluid 1 (171 mg/ml) beträgt in der Niere 69,11 ± 
23,74 mm³, im Muskelgewebe 71,21 ± 10,91 mm³ und in der Leber 84,19 ± 
31,94 mm³. Die Leberprobe weist hier das größte Volumen auf. Auch mit 
Ferrofluid 2 (192 mg/ml) ist mit 185,98 ± 34,37 mm³ in der Leber das größte 
Nekrosevolumen erzeugt worden, in der Niere und im Muskelgewebe wurde ein 
Volumen von 117,5 ± 61,84 mm³ bzw. 150,59 ± 118,54 mm³ erreicht. Bei der 
Versuchsreihe mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) zeigt das Lebergewebe ein 
Nekrosevolumen von 199,91 ± 77,65 mm³, im Muskelgewebe konnte eine 
ähnlich große Nekrose mit 199,18 ± 123,66 mm³ gemessen werden. In der 
Versuchsreihe mit Ferrofluid 3 und Nierengewebe wurde ein Nekrosevolumen 
mit 149,39 ± 59,37 mm³ gemessen.  
Der Einfluss der Gewebeart auf das Nekrosevolumen bei Bolusinjektion ist 
jedoch statistisch nicht signifikant (p > 0,05).  
 
 
Tabelle 3.9: Mittelwert und Standardabweichung der Nekrosevolumina in mm³ bei 
Bolusapplikation 
 
Niere Leber Muskel 
 Nekrosevolumen in 
mm³ 
Nekrosevolumen in 
mm³ 
Nekrosevolumen in 
mm³ 
Fluid 1 
(171mg/ml) 69,11 ± 23,74 84,19 ± 31,94 71,21 ± 10,91 
Fluid 2 
(192mg/ml) 117,50 ± 61,84 185,98 ± 34,37 150,59 ± 118,54 
Fluid 3 
(214mg/ml) 149,33 ± 59,37 199,91 ± 77,65 199,18 ± 123,66 
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3.4 Versuch: Kontinuierliche Infusion 
 
Analog zum Vorgehen bei der Bolusapplikation wurden auch 30 Versuche mit 
der Nanopartikelapplikation als kontinuierliche Infusion, wie in Kapitel 2.5 
beschrieben, durchgeführt. 
 
 
3.4.1 Temperaturveränderungen 
 
Die mittlere Ausgangstemperatur bei dieser Versuchreihe betrug 20,52 ± 1,29 
°C (Abbildung 3.10). 
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Abbildung 3.10: Mittlere Ausgangstemperatur (kontinuierliche Infusion) 
   Fl1 = Fluid 1,  Fl2 = Fluid 2,  Fl3 = Fluid 3, 
T1 = Temperatursonde 1, T2 = Temperatursonde 2 
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Tabelle 3.10 zeigt den Temperaturanstieg in Grad Celsius pro Sekunde in den 
verschiedenen Versuchen errechnet aus der maximalen Temperatur (Tmax), die 
nach 300 Sekunden gemessen wurde, minus der Ausgangstemperatur (TAnfang) 
geteilt durch 300 Sekunden (Tmax [°C] - T Anfang [°C] / 300 [s]). Der höchste 
Temperaturanstieg wurde mit Ferrofluid 2, Temperatursonde 1 im 
Nierengewebe errechnet. Im Vergleich sind mit Temperatursonde 1 in jedem 
Versuch höhere Werte als mit Temperatursonde 2 errechnet worden.  
 
Tabelle 3.10: Mittlerer Temperaturanstieg in °C/s 
 
 Ferrofluid 1 
(171 mg/ml) 
Ferrofluid 2 
(192 mg/ml) 
Ferrofluid3 
(214 mg/ml) 
 °C/s °C/s °C/s 
Niere Sonde 1 0,16 0,19 0,16 
Niere Sonde 2 0,12 0,15 0,10 
Leber Sonde 1 0,14 0,17 0,15 
Leber Sonde 2 0,11 0,07 0,10 
Muskel Sonde 1 0,14 0,14 0,17 
Muskel Sonde 2 0,07 0,08 0,13 
 
 
In Tabelle 3.11 ist der Temperaturabfall in Grad Celsius pro Sekunde 
aufgezeigt, der errechnet wurde aus der maximalen Temperatur nach 300 
Sekunden (Tmax), minus der Temperatur die 900 Sekunden nach Abschalten 
des Generators gemessen wurde  (T900), geteilt durch 900 Sekunden (Tmax [°C] 
– T900 [°C] / 900 [s]). Der Temperaturabfall schwankt je nach Versuch zwischen 
0,02 °C/s und 0,06 °C/s. 
 
Tabelle 3.11: Mittlerer Temperaturabfall in °C/s 
 
 Ferrofluid 1 
(171 mg/ml) 
Ferrofluid 2 
(192 mg/ml) 
Ferrofluid3 
(214 mg/ml) 
 °C/s °C/s °C/s 
Niere Sonde 1 0,05 0,06 0,05 
Niere Sonde 2 0,04 0,05 0,03 
Leber Sonde 1 0,05 0,06 0,05 
Leber Sonde 2 0,04 0,04 0,03 
Muskel Sonde 1 0,05 0,05 0,05 
Muskel Sonde 2 0,02 0,03 0,04 
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3.4.2 Ergebnisse Temperatursonde 1 
 
Im Zentrum des Nanopartikeldepots konnten mit Temperatursonde 1 folgende 
Temperaturen gemessen werden: Der höchste mittlere Temperaturanstieg aller 
Werte von 57,1 ± 3,69 °C wurde in der Niere mit Fer rofluid 2 
(Eisenkonzentration 192 mg/ml) gemessen (Tabelle 3.12). Der niedrigste 
mittlere Temperaturanstieg aller Werte von 41,92 ± 7,36°C konnte im 
Muskelgewebe mit Ferrofluid 1 (171 mg/ml) gemessen werden.  
Der höchste mittlere Temperaturanstieg von 52,64 ± 9,24 °C im Lebergewebe 
wurde mit Ferrofluid 2 (192 mg/ml) gemessen, mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) 
wurde ein mittlerer Temperaturanstieg von 45,7 ± 10,93 °C erzeugt. Im 
Nierengewebe wurde ebenfalls mit Ferrofluid 2 ein höherer mittlerer 
Temperaturanstieg erreicht als mit Ferrofluid 3, 46,78 ± 2,87 °C.  
In der Muskelprobe wurde mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) der höchste mittlere 
Temperaturanstieg der Muskelwerte von 49,82 ± 3,3 °C erreicht. Der 
Temperaturanstieg mit Ferrofluid 2 (192 mg/ml) betrug 42,46 ± 8,93 °C.  
 
 
Tabelle 3.12: Mittlere Temperaturerhöhung bei kontinuierlicher Infusion 
 
Fluid 1 Fluid 2 Fluid 3 
 
Temperatur in °C  Temperatur in °C  Temperatur in °C  
Niere Sonde 1 47,5 ± 5,36 57,1 ± 3,69 46,78 ± 2,87 
Niere Sonde 2 35,94 ± 3,57 44,32 ± 8,70 30,84 ± 5,65 
Leber Sonde1 42,08 ± 8,72 52,64 ± 9,24 45,7 ± 10,93 
Leber Sonde 2 33,92 ± 11,79 34,48 ± 12,54 30,9 ± 8,54 
Muskel Sonde 1 41,92 ± 7,36 42,46 ± 8,93 49,82 ± 3,30 
Muskel Sonde 2 20,06 ± 3,64 23 ± 3,93 37,72 ± 5,57 
 
  
Die höchste mittlere Temperatur von 78,44 ± 4,27 °C  wurde mit 
Temperatursonde 1 im Nierengewebe mit Ferrofluid 2 (192 mg/ml) gemessen 
(Abbildung 3.11). Die niedrigste mittlere Temperatur aller Werte von 63,04 ± 
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7,25 °C konnte im Muskelgewebe und Ferrofluid 1 (17 1 mg/ml) gemessen 
werden.  
Die höchste mittlere Temperatur im Lebergewebe von 73,82 ± 9,55 °C wurde 
mit Ferrofluid 2 (192 mg/ml) gemessen, 67,6 ± 12,13 °C wurde mit Ferrofluid 3 
(214 mg/ml) erreicht. 
Auch im Nierengewebe wurde mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) eine niedrigere 
mittlere Temperatur von 69,2 ± 4,42 °C, als mit Fer rofluid 2 (192 mg/ml) 
erreicht. 
Im Muskelgewebe wurde mit 69,22 ± 3,4 °C die höchst e mittlere Temperatur 
der Muskelwerte gemessen, mit Ferrofluid 2 (192 mg/ml) konnte eine mittlere 
Temperatur von 63,18 ± 8,9 °C erreicht werden (Tabe lle 3.13). 
 
 
Tabelle 3.13:  Mittelwert und Standardabweichung der maximalen Temperatur in °C 
bei kontinuierlicher Infusion (Temperatursonde 1) 
 
Niere Leber Muskel 
 
Temperatur in °C Temperatur in °C Temperatur in °C 
Fluid 1  
(171 mg/ml) 66,82 ± 3,24 64,1 ± 8,21 63,04 ± 7,25 
Fluid 2  
(192 mg/ml) 78,44 ± 4,27 73,82 ± 9,55 63,18 ± 8,90 
Fluid 3  
(214 mg/ml) 69,2 ± 4,42 67,6 ± 12,13 69,22 ± 3,40 
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Abbildung 3.11: Maximale Temperatur/ Temperatursonde 1 
 
 
Mit Hilfe der zweifaktoriellen Varianzanalyse wurde errechnet, dass der Einfluss 
von Gewebeart auf die maximal erreichte Temperatur im Zentrum des 
Nanopartikeldepots statistisch nicht signifikant ist (p > 0,05). Außerdem, dass 
die Konzentration an Nanopartikeln im Ferrofluid im Hinblick auf die maximal 
erreichte Temperatur ebenfalls statistisch nicht signifikant ist (p > 0,05). Beiden 
Berechnungen liegt ein Signifikanzniveau von p < 0,05 zugrunde.  
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3.4.3 Ergebnisse Temperatursonde 2 
 
Die mit Temperatursonde 2 gemessenen Werte werden im Folgenden erläutert:  
Der höchste mittlere Temperaturanstieg von 44,32 ± 8,70 °C konnte im 
Nierengewebe mit Ferrofluid 2 erreicht werden. Der niedrigste mittlere 
Temperaturanstieg von 20,06 ± 3,64 °C wurde im Musk elgewebe mit Ferrofluid 
1 (171 mg/ml) gemessen (Tabelle 3.12). 
Die höchste mittlere Temperatur von 65,88 ± 8,43 °C  konnte in der Niere mit 
Ferrofluid 2 (192 mg/ml) erreicht werden (Abbildung 3.12). Im Muskelgewebe 
bei Infusion von Ferrofluid 1 (171 mg/ml) wurde mit 38,5 ± 4,19 °C die 
niedrigste mittlere Temperatur gemessen (Tabelle 3.14).  
 
 
Tabelle 3.14:  Mittelwert und Standardabweichung der maximalen Temperatur in °C 
bei kontinuierlicher Infusion (Temperatursonde 2) 
 
Niere Leber Muskel 
 
Temperatur in °C Temperatur in °C Temperatur in °C 
Fluid 1  
(171 mg/ml) 55,36 ± 4,31 54,14 ± 13,61 38,5 ± 4,19 
Fluid 2  
(192 mg/ml) 65,88 ± 8,43 54,18 ± 11,92 41,36 ± 4,11 
Fluid 3  
(214 mg/ml) 52,62 ± 6,78 52,56 ± 9,84 56,54 ± 5,99 
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Abbildung 3.12: Maximale Temperatur/ Temperatursonde 2 
 
 
Mit Hilfe der zweifaktoriellen Varianzanalyse und einem Signifikanzniveau von p 
< 0,05 und lässt sich berechnen, dass der Einfluss der Gewebeart auf die 
maximal erreichte Temperatur außerhalb des Nanopartikeldepots mit p = 0,003 
statistisch signifikant ist. Mit Hilfe des Post-Hoc-Tests und Bonferroni 
korrigierten p-Werten, wurde zwischen Muskel- und Nierengewebe ein 
statistisch signifikanter (p = 0,006) Unterschied ermittelt. Leber- und 
Muskelgewebe sowie Leber- und Nierengewebe weisen keinen statistisch 
signifikanten Unterschied auf (p > 0,05). 
Die Eisenkonzentration ist im Bezug auf die maximale erreichte Temperatur 
statistisch nicht signifikant (p > 0,05).  
 
 
Ergebnisse 
56 
3.4.4 Nekrosevolumina 
 
Das Volumen der makroskopisch sichtbaren Nekrose wurde, wie in Kapitel 2.5 
beschrieben, ermittelt. Die Nanopartikelverteilung im Gewebe zeigte sich wie 
schon bei der Bolusinjektion der Nanopartikel unregelmäßig. Um die 
Perfusorleitung ist im Gewebe eine deutliche Nekrosezone sichtbar (Abbildung 
3.13/ 3.14/ 3.15).  
 
 
 
Abbildung 3.13: Nekrose im Nierengewebe  
 
 
 
Abbildung 3.14: Nekrose im Lebergewebe 
 
 
 
Abbildung 3.15: Nekrose im Muskelgewebe  
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Das maximale mittlere Nekrosevolumen von 1441,47 ± 438,19 mm³ trat im 
Muskelgewebe bei Infusion von Ferrofluid 3 (214 mg/ml) auf (Abbildung 3.16). 
Das niedrigste Volumen von 252,17 ± 147,09 mm³ konnte im Lebergewebe 
nach Applikation von Ferrofluid 1 (171 mg/ml) gemessen werden.  
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Abbildung 3.16: Nekrosevolumina bei kontinuierlicher Infusion 
 
 
In Abbildung 3.16 wird ersichtlich, dass das Nekrosevolumen bei der 
kontinuierlichen Infusion nicht mit dem Anstieg der Eisenoxidkonzentration des 
Ferrofluids  ansteigt. Im Nieren- und im Lebergewebe sind mit Ferrofluid 2, das  
 
Ergebnisse 
58 
eine Eisenkonzentration von 192 mg/ml enthält, größere Nekrosen entstanden, 
als mit Ferrofluid 3, welches eine Eisenkonzentration von 214 mg/ml aufweist 
(Tabelle 3.15).  
Das mittlere Nekrosevolumen im Nierengewebe mit Ferrofluid 2 beträgt 976,41 
± 565,52 mm³, das mittlere Volumen mit Ferrofluid 3 dagegen 928,97 ± 219,49 
mm³. In den Versuchen mit Lebergewebe sieht man das gleiche Ergebnis. Mit 
Ferrofluid 2 wurde ein mittleres Nekrosevolumen von 457,21 ± 242,96 mm³ 
erzeugt. Hingegen konnte mit Ferrofluid 3 ein mittleres Volumen von 359,08 ± 
157,29 mm³ erreicht werden. In den Versuchen mit Muskelgewebe entstand mit 
Ferrofluid 3 ein deutlich größeres Nekrosevolumen von 1441,47 ± 438,19 mm³ 
als mit Ferrofluid 2 (483,81 ± 201,45 mm³).   
 
 
Tabelle 3.15:  Mittelwert und Standardabweichung der Nekrosevolumina in mm³ bei 
kontinuierlicher Infusion 
 
Niere Leber Muskel 
 Nekrosevolumen in 
mm³ 
Nekrosevolumen in 
mm³ 
Nekrosevolumen in 
mm³ 
Fluid 1 
(171 mg/ml) 768,64 ± 414,17 252,17 ± 147,09 410,50 ± 175,08 
Fluid 2 
(192 mg/ml) 976,41 ± 565,52 457,21 ± 242,96 483,81 ± 201,45 
Fluid 3 
(214 mg/ml) 928,97 ± 219,49 359,08 ± 157,29 1441,47 ± 438,19 
 
 
Der Einfluss der Gewebeart sowie der Eisenkonzentration auf das 
Nekrosevolumen bei der kontinuierlichen Infusion mittels eines Perfusor sind 
statistisch signifikant p < 0,05, bei einem Signifikanzniveau von p < 0,05. Der 
Berechnung liegt eine zweifaktorielle Varianzanalyse zugrunde.  
Mittels Post-Hoc-Tests und Bonferroni korrigierten p-Werten wurden 
Unterschiede in den Gruppen untersucht.  
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Ferrofluid 2 (192 mg/ml) unterscheidet sich statistisch nicht signifikant (p = 1,00) 
von Ferrofluid 1 (171 mg/ml) und auch statistisch nicht signifikant (p = 0,35) von 
Ferrofluid 3 (214 mg/ml). Ferrofluid 1 (171 mg/ml) unterscheidet sich statistisch 
signifikant mit p = 0,04 von Ferrofluid 3 (214 mg/ml). 
Lebergewebe unterscheidet sich statistisch signifikant mit p= 0,04 vom 
Muskelgewebe und mit p = 0,005 ebenfalls statistisch signifikant vom 
Nierengewebe. Muskelgewebe unterscheidet sich statistisch nicht signifikant  
(p = 1,00) vom Nierengewebe.  
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4. Diskussion 
 
In der vorliegenden Arbeit wurden drei Gewebearten: Nieren-, Leber- und 
Muskelgewebe vom Schwein im Hinblick auf die Effekte der magnetischen 
Thermoablation miteinander verglichen.  
Untersucht werden sollte dabei, ob es durch die verschiedenen anatomischen 
und physiologischen Gewebeeigenschaften zu einem unterschiedlichen Effekt 
der Thermoablation kommt. Unterschiede in der Hitzeempfindlichkeit 
verschiedener Gewebe bei Anwendung von Radiofrequenzablation konnten in 
einer ex-vivo Untersuchung von Leber-, Nieren- und Muskelgewebe 
nachgewiesen werden [85]. In der Studie von Mertyna et al. wird das 
Nierengewebe als unempfindlichstes Gewebe gegenüber thermischer Energie 
beschrieben, dieses Phänomen wird auf die unterschiedliche 
Hitzeempfindlichkeit der verschiedenen Zellarten zurückgeführt [85]. 
   
Um die Temperaturentwicklung der Gewebe ohne injizierte Nanopartikel in 
dieser Arbeit zu untersuchen, wurden Leerversuche durchgeführt, die den 
Einfluss der Erwärmung der Spule durch das magnetische Wechselfeld 
aufzeigen sollten.  
Die Ergebnisse der Leerversuche, also Gewebe ohne injizierte Nanopartikel, 
zeigen, dass die Gewebeproben durch die fünfminütige Exposition im 
magnetischen Wechselfeld maximal um 11,88 °C, auf e ine Höchsttemperatur 
von 32,94 °C erwärmt wurden. Diese Temperaturerhöhu ngen entstanden durch 
die Erwärmung der Spule, sowie durch das magnetische Feld selber, reichten 
jedoch nicht aus, um makroskopisch sichtbare Nekrosen zu erzeugen. Dagegen 
wurden in den Versuchen mit injizierten Nanopartikeln Temperaturen im 
Temperaturbereich der Thermoablation von über 46 °C  gemessen. Bei diesen 
Versuchen konnten in allen Gewebeproben makroskopisch sichtbare Nekrosen 
erzeugt werden. 
Für die Entstehung der Wärme und die Zerstörung des Gewebes sind 
demzufolge maßgeblich die magnetischen Nanopartikel verantwortlich. Die 
Wärmeentwicklung der Spule, bzw. das magnetische Feld selber, führte nicht 
zu Gewebetemperaturen, die eine Nekrose induzieren können.  
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Die Möglichkeit, Gewebe durch Nanopartikel vermittelte Thermoablation zu 
zerstören, kann in dieser Arbeit bestätigt werden. 
 
In dieser Arbeit konnten bei den Untersuchungen mit Hilfe der kontinuierlichen 
Applikation der Nanopartikel signifikante Einflüsse der verschiedenen 
Gewebearten auf die maximale Temperatur, gemessen mit Temperatursonde 2, 
nachgewiesen werden. Mit Ferrofluid 1 (171 mg/ml) und Ferrofluid 2 (192 
mg/ml) wurden im Nierengewebe höhere Temperaturen erreicht als im 
Lebergewebe. Im Muskelgewebe wurde hier die niedrigste Temperatur 
gemessen. Mit Ferrofluid 3 (214 mg/ml) wurde im Muskelgewebe die höchste 
Temperatur erreicht. Die gesuchten Unterschiede zwischen den Gewebearten 
wurden mit Hilfe der post-hoc-Tests aufgezeigt: zwischen Nieren- und 
Muskelgewebe gibt es signifikante Unterschiede, das Lebergewebe weist keine 
signifikanten Unterschiede zu den anderen untersuchten Gewebearten auf. 
 Auch auf die Nekrosegröße hat die Gewebeart bei der kontinuierlichen Infusion 
einen signifikanten Einfluss. Das erzeugte Nekrosevolumen in der Niere war 
größer, als das im Leber- und Muskelgewebe. Im Lebergewebe wurde das 
niedrigste Nekrosevolumen erzeugt. Die verschiedenen histologischen 
Aufbauten der Gewebe, sowie eine unterschiedliche Hitzeempfindlichkeit der 
Zellarten könnten die unterschiedlichen Nekrosevolumina begründen. Bei den 
gesuchten Unterschieden zwischen den Gewebearten wurde im Hinblick auf die 
Nekrosegröße ein signifikanter Unterschied zwischen Leber- und 
Muskelgewebe, sowie ein signifikanter Unterschied zwischen Leber- und 
Nierengewebe gefunden, zwischen dem Muskel- und Nierengewebe konnte 
kein signifikanter Unterschied gefunden werden. Im Hinblick auf das 
Nekrosevolumen zeigen außerdem die verschiedenen Ferrofluide einen 
signifikanten Einfluss, mit Hilfe des Post-Hoc-Tests konnte ein signifikanter 
Unterschied zwischen Ferrofluid 1 (171 mg/ml) und Ferrofluid 3 (214 mg/ml), 
sowie zwischen Ferrofluid 2 (192 mg/ml) und Ferrofluid 3 (214 mg/ml) gefunden 
werden. Ferrofluid 1 (171 mg/ml) unterscheidet sich nicht signifikant von 
Ferrofluid 2 (192 mg/ml).  
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Die Daten, die mit Temperatursonde 1 gemessen wurden, zeigen bei der 
kontinuierlichen Infusion keinen signifikanten Einfluss der Gewebeart auf die 
maximale Temperatur.    
 
Bei den Versuchen mittels Bolusapplikation des Ferrofluides finden sich 
statistisch keine signifikanten Einflüsse der Gewebeart auf die maximalen 
Temperaturen oder auf die Nekrosevolumina. Signifikante Einflüsse auf die 
Nekrosegröße, sowie die Temperatur zeigen die verschiedenen Ferrofluide. Mit 
Hilfe des Post-Hoc-Tests wurden die signifikanten Daten untersucht, um 
Unterschiede in den drei Versuchs-Ferrofluiden (Ferrofluid 1 (171 mg/ml), 
Ferrofluid 2 (192 mg/ml) und Ferrofluid 3 (214 mg/ml)) aufzuzeigen. Die 
Ergebnisse dieser Tests zeigen einen signifikanten Unterschied zwischen 
Ferrofluid 1 und Ferrofluid 3, außerdem einen signifikanten Unterschied 
zwischen Ferrofluid 1 und Ferrofluid 2. Zwischen Ferrofluid 2 und Ferrofluid 3 
wurde kein signifikanter Unterschied gefunden. Diese Ergebnisse lassen 
vermuten, dass es auf die Nekrosegröße keinen Einfluss nimmt, ob Ferrofluid 2 
oder Ferrofluid 3 eingesetzt wird. Ob in einem Versuch Ferrofluid 1 oder 
Ferrofluid 3 genutzt wird, scheint einen Einfluss im Hinblick auf die Temperatur 
und somit auf die Nekrosegröße zu haben, mit 43 mg/ml mehr 
Eisenoxidpartikeln in Ferrofluid 3, als in Ferrofluid 1 lassen sich signifikant 
größere Nekroseareale erreichen.  
 
Die Auswertungen der signifikanten Einflüsse der Gewebeart auf die 
Nekrosegröße des Versuchsteils kontinuierliche Infusion lassen vermuten, dass 
im Nierengewebe höhere Temperaturen erzeugt werden können und dadurch 
ein größeres Nekrosevolumen entsteht, als in den anderen Gewebearten.  
Bei Betrachtung aller Ergebnisse, auch der nicht signifikanten Ergebnisse, kann 
der Eindruck, der durch die signifikanten Daten entstanden ist, jedoch nicht 
bekräftigt werden.  
Die Vermutung, dass die unterschiedlichen Gewebeeigenschaften einen 
Einfluss auf den Effekt der magnetischen Thermoablation haben, kann anhand 
der Ergebnisse nur eingeschränkt bestätigt werden, da nicht in jedem Versuch 
signifikante Unterschiede festgestellt werden konnten.  
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Durch die Ergebnisse der vorliegenden Arbeit lässt sich keine Aussage darüber 
machen, ob ein untersuchtes Organ leichter durch Thermoablation zu 
behandeln ist, als ein anderes.  
 
Wie Hilger et al. 1997 beschrieb, besteht zwischen der Nanopartikel 
Konzentration und der Temperaturerhöhung eine positive Korrelation [76]. 
Daraus folgt, je mehr Nanopartikel im Ferrofluid vorhanden sind, desto höher 
wird die Temperatur im Zielgewebe ansteigen.  
Die Untersuchungen in dieser Arbeit mit Hilfe der drei Ferrofluide, die eine 
unterschiedlich große Menge an Nanopartikeln und damit an Eisenoxid (171 
mg/ml, 192 mg/ml, 214 mg/ml) enthielten, zeigen folgendes Ergebnis: Bei den 
Versuchen mittels Bolusapplikation korreliert das Nekrosevolumen und die 
maximale Temperatur im Nanopartikeldepot (Temperatursonde 1) positiv mit 
Anstieg der Nanopartikelkonzentration im Ferrofluid. Bei den Versuchen mit 
Hilfe der kontinuierlichen Infusion zeigt sich ein signifikanter Einfluss der 
Nanopartikelkonzentration auf die zu erreichende Nekrosegröße.   
 
Außerhalb des Nanopartikeldepots konnte bei den Versuchen mittels 
Bolusinjektion für die Temperatur (Temperatursonde 2) kein signifikantes 
Ergebnis nachgewiesen werden.  
Die Ergebnisse der Versuche mittels kontinuierlicher Infusion zeigen auf die 
maximal erreichten Temperaturen im Zentrum und außerhalb des 
Nanopartikeldepots keinen positiven Zusammenhang. Hier wurde mit der 
mittleren Nanopartikelkonzentration von 192 mg/ml die höchste Temperatur 
gemessen. 
   
Dies wirft die Frage auf, warum die maximal gemessene Temperatur nicht mit 
der Konzentration der Nanopartikel korreliert.  
Eine Vermutung ist der Einfluss der Applikationsart auf die Verteilung der 
Nanopartikel im Gewebe. Die Höhe des Temperaturanstiegs, verursacht durch 
die Exposition im magnetischen Wechselfeld, ist abhängig von der 
gleichmäßigen Verteilung der Nanopartikel im Zielgewebe [65].  
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Da während der kontinuierlichen Infusion der Nanopartikel ein ungleichmäßiges 
Depot entstanden ist, wie makroskopisch zu erkennen war, könnte die 
Temperaturentwicklung Folge der inhomogenen Verteilung sein.  
 
Eine weitere Vermutung könnte der Einfluss der Platzierung der 
Temperatursonden im Nanopartikeldepot des Zielgewebes sein. In dieser Arbeit 
wurden die Temperatursonden ohne bildgebende Kontrolle im Depot platziert. 
Da das Nanopartikeldepot nur wenige Millimeter groß war, kann eine 
Abweichung von einem Millimeter dazu beigetragen haben, dass die 
Temperatur nicht im Zentrum gemessen wurde und somit nicht die maximale 
Temperatur erfasst wurde.  
Um diese Ungenauigkeiten zukünftig zu vermeiden, könnte ein bildgebendes 
Verfahren eingesetzt werden, um die Lage der Temperatursonden und die 
Verteilung  der Nanopartikel zu kontrollieren. 
 
Die Applikation der Nanopartikel kann auf unterschiedlichem Wege geschehen, 
man kann die einmalige Injektion von der kontinuierlichen Infusion über eine 
Infusionpumpe unterscheiden [65]. Zudem gibt es mit beiden 
Applikationsformen die Möglichkeit, die Nanopartikel direkt intratumoral [67] 
oder selektiv arteriell [63] zu verabreichen.  
In den Studien, in denen eine direkte Injektion der Nanopartikel in das 
Tumorgewebe gewählt wurde, trat wiederholt das Problem der 
ungleichmäßigen Verteilung der Nanopartikel auf. Dieser Nachteil, der 
unvorhersehbaren Verteilung injizierter Flüssigkeiten, spielt auch bei anderen 
Methoden, wie zum Beispiel der Ethanol-Injektion, eine Rolle [28, 30].  
Auch bei der Kombination von Radiofrequenzablation mit gleichzeitiger 
Kochsalzinfusion entstehen unregelmäßig geformte Nekrosezonen, da die 
aufgewärmte Flüssigkeit sich unvorhergesehen im Gewebe ausbreitet [33, 84].  
  
In dieser Arbeit wurde die Verteilung der Ferrofluide nach Injektion bzw. 
Infusion nicht mit Hilfe eines bildgebenden Verfahrens untersucht. Erst durch 
Aufschneiden der Gewebeproben bei der Vermessung des Nekrosevolumens 
konnte das Nanopartikeldepot beurteilt werden. Das Nekrosevolumen wurde in 
dieser Arbeit makroskopisch beurteilt. Das nekrotische Gewebe grenzte sich 
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durch seinen abgeblassten Charakter vom normalen Gewebe ab. 
Mikroskopisch sichtbare Nekrosezeichen wurden nicht untersucht, das 
makroskopisch unveränderte Gewebe, könnte mikroskopische Veränderungen 
aufweisen. Somit könnte das mikroskopisch ermittelte Nekroseareal größer 
sein, als das makroskopisch beurteilte. Insgesamt ist die makroskopische 
Nekrosebeurteilung als unpräzise einzustufen.  
Die Unregelmäßigkeit der Ferrofluid-Ausbreitung erklärt auch in diesen 
Versuchen die unregelmäßig geformten Nekrosezonen. Die Verwendung eines 
visköseren Ferrofluides würde eine vorstellbare Möglichkeit darstellen, die 
Ausbreitung der Nanopartikel im Gewebe einzuschränken um die Verteilung 
besser kontrollieren zu können. 
  
Neben der Bolusapplikation der Ferrofluide wurde in dieser Arbeit auch die 
kontinuierliche Infusion mit Hilfe eines Perfusors untersucht.  
Dabei wurden die Nanopartikel durch ein Kunststoffschlauchsystem langsam 
ins Gewebe eingebracht. 2 µl Ferrofluid injizierte der Perfusor pro Minute in das 
Zielgewebe, so dass nach fünf Minuten Exposition im magnetischen 
Wechselfeld 10 µl Ferrofluid appliziert wurden und somit das gleiche Volumen 
wie bei der Bolusapplikation.  
Der hohe Gewebedruck, der die Injektion von Flüssigkeiten schwierig macht, 
konnte durch die langsame Injektion überwunden werden [67]. Bei einer zu 
schnellen Injektion kann der Gewebedruck einen Rückfluss von Flüssigkeiten 
entlang des Punktionskanals verursachen, wie zum Beispiel bei der perkutanen 
Ethanolinjektion [28].  
Vermutlich bietet die kontinuierliche Applikationsart in-vivo einen weiteren 
Vorteil. Vor allem in stark vaskularisierten Tumoren besteht die Möglichkeit, 
dass die Nanopartikel über den Blutweg abtransportiert werden können. Die 
Menge an Ferrofluid spielt eine entscheidende Rolle bei der Erzeugung der 
Nekrosegröße, da wenige Nanopartikel eine kleinere Nekrose erzeugen als 
viele Nanopartikel. Um einen Tumor vollständig zu zerstören, muss demnach 
eine ausreichende Menge an Ferrofluid im Zielgewebe gegeben sein. Die 
kontinuierliche Infusion würde den Verlust der Nanopartikel ausgleichen und 
dazu beitragen, dass ein ausreichendes Volumen des Ferrofluids am Zielort 
vorhanden ist. In dieser ex-vivo Arbeit kann der mögliche Abtransport der 
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Nanopartikel nicht beurteilt werden. Ob die Nanopartikel in relevanten Mengen 
durch das Blutgefäßsystem abtransportiert werden, müsste in weiteren Studien 
untersucht werden. Johannsen et al. beschrieben 2005, dass das 
Nanopartikeldepot nach intratumoraler Applikation relativ stabil im Tumor 
verblieb. Ein kleiner Teil der Nanopartikel konnte jedoch auch in Leber und Milz 
nachgewiesen werden [70]. 
 
Das Blutgefäßsystem könnte zusätzlich noch einen anderen Effekt auf das 
Zielgewebe haben. Wie bei der Radiofrequenzablation könnte der Blutfluss 
auch bei der magnetischen Thermoablation die Temperaturerhöhung und damit 
das Ausmaß des Nekrosevolumens negativ  beeinflussen. Patterson et al. 
beschrieben 1998 einen starken Einfluss des Blutflusses auf die Nekrosegröße 
bei der Anwendung von Radiofrequenzablation [86]. Je stärker das Zielgewebe 
vaskularisiert ist, desto stärker ist die Abkühlung. Es muss angenommen 
werden, dass dieser Effekt auch bei der Nanopartikel vermittelten 
Thermoablation eine Rolle spielt. Die kontinuierliche Infusion der Ferrofluide 
würde bei der Abkühlung durch den Blutfluss einen Vorteil bieten. Der 
Wärmeverlust könnte durch die kontinuierliche Zufuhr an Nanopartikeln 
ausgeglichen werden, so dass eine konstante Temperatur im Zielvolumen 
erreicht werden könnte.  
Dazu müssten weitere Studien sich mit dem Ausmaß des Wärmeverlustes 
durch den Blutfluss eingehend beschäftigen, zum Beispiel mit Verwendung 
eines perfundiertem Phantoms oder mit Hilfe eines Tiermodels.  
 
Bei der kontinuierlichen Zufuhr der Nanopartikel in das Zielgewebe entstand 
eine Nekrose des Punktionskanals. Zu erklären ist die Punktionskanalablation 
durch das zusätzliche Ferrofluidvolumen im Schlauchsystem, welches dem 
magnetischen Wechselfeld ebenfalls exponiert wurde. 
Untersuchungen zu Impfmetastasen entlang des Punktionskanals wurden 
bislang nicht durchgeführt, es müssen aber vergleichbare Risiken wie bei einer 
Feinnadelbiopsie angenommen werden, die in der Literatur als äußerst seltene 
Komplikation beschrieben sind [87]. Das Risiko einer Feinnadelbiopsie wird bei 
einem Hepatozellulären Karzinom beispielsweise mit 1,6 bis 5 % angegeben 
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[88], bei einer transthorakalen Feinnadelbiopsie eines Lungenkarzinoms wird 
das Risiko einer Impfmetastase mit 1 % angegeben [89].  
Die Ablation des Stichkanals könnte möglicherweise eine Methode sein, um 
einer Stichkanalmetastasierung vorzubeugen.  
 
Vergleicht man die kontinuierlichen Infusion mit der Bolusapplikation wurden in 
dieser Arbeit wesentlich größere Nekrosevolumina mit der kontinuierlichen 
Applikation der Nanopartikel erzeugt. Das kleinste Nekrosevolumen bei der 
kontinuierlichen Infusion betrug 252,17 ± 147,09 mm³, dagegen betrug das 
größte Volumen bei der Bolusapplikation nur 199,91 ± 77,65 mm³. Das injizierte 
Volumen der Ferrofluide betrug bei beiden Applikationsformen insgesamt 10 µl.  
Dieses Ergebnis kann nicht allein durch die unterschiedliche Applikationsart 
erklärt werden, sondern muss das zusätzliche Ferrofluidvolumen im 
Schlauchsystem berücksichtigen, dass ebenfalls erhitzt wurde und die Wärme 
an das Gewebe weiterleitet.  
Die selektiv arterielle Embolisation ist eine weitere Möglichkeit 
superparamagnetische Eisenoxidpartikel zu applizieren. Bei der arteriellen 
Chemoembolisation erfolgt eine Embolisation der Tumorgefäße, mit Hilfe eines 
Gemisches aus dem öligen Kontrastmittel Lipiodol, einem Chemotherapeutikum 
(Doxorubicin, Cisplatin) und Mikrosphären [82, 90]. 
Der arterielle Blutfluss wird durch das als Embolisat wirkende Lipiodol 
verlangsamt, so dass das Chemotherapeutikum regional perfundieren und 
seine Wirkung auf die Tumorzellen entfalten kann. Die 
Embolisationsbehandlung wird erst durch die Mikrosphären im magnetischen 
Wechselfeld effektiv, die durch das magnetische Wechselfeld eine 
Hyperthermie im Gewebe erzeugen und hierdurch das Gewebe direkt 
schädigen, sowie die Arteriolen im behandelten Gefäßsystem durch die 
Hitzeentwicklung okkludieren. Da der Abfluss des Chemotherapeutikums durch 
die Okklusion verhindert wird, erhöht sich die Einwirkzeit des 
Chemotherapeutikums auf das Tumorgewbe.  Durch die okkludierten arteriellen 
Blutgefäße fließt kein Blut, welches die Tumorzellen mit Sauerstoff versorgen 
könnte. Die arterielle Embolisation trennt somit das Tumorgewebe vom 
arteriellen Blutfluss.  
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Das Tumorgewebe wird auf diese Weise durch drei Mechanismen zerstört, 
erstens durch die Hyperthermie selbst, zweitens durch Ischämie, da dem 
Tumorgewebe kein Blut mehr zugeführt wird und drittens durch die längere 
Einwirkzeit des toxischen Chemotherapeutikums auf die Tumorzellen.  
Diese Methode wird vor allem zur Therapie von hepatozellulären Karzinomen 
(HCC) erforscht, da diese Tumore vom arteriellen System der Leber versorgt 
werden, wohingegen das umgebende gesunde Gewebe vorzugsweise durch 
das venöse System versorgt wird. Durch diese Eigenschaft des 
hepatozellulären Karzinoms bleibt das gesunde Gewebe von der Embolisation 
verschont [91].  
Moroz et al. untersuchte das Zerstörungspotenzial der arteriellen Embolisation 
von Lebertumoren mit Hilfe eines Tumormodels [64]. Sie benutzten in Lipiodol 
gelöste Eisenoxidpartikel mit einem Durchmesser von 150 Nanometer. Die 
prinzipielle Möglichkeit, durch diese Methode Tumorgewebe zu zerstören, 
wurde nachgewiesen. Doch auch bei dieser Applikationsart entstand eine 
inhomogene Temperaturverteilung im Tumorinneren und somit eine 
unregelmäßige Nekrosezone, verursacht durch die ungleichmäßige Verteilung 
der Nanopartikel. Die ungleichmäßige Verteilung ist bedingt durch die 
desorganisierte und inkomplette Anordnung der tumorversorgenden Blutgefäße 
[64]. Die Anordnung der Blutgefäße ist nicht vorhersehbar und in jedem Tumor 
sehr variabel. Die inhomogene Verteilung der Ferrofluide stellt somit auch bei 
der selektiv arteriellen Applikation von Nanopartikel ein Problem dar.  
In einer anderen Studie untersuchte Moroz et al. die Eisenoxidpartikelverteilung 
im Lebergewebe in einem Tumormodel [92]. Die in Lipiodol gelösten 150 
Nanometer großen Eisenoxidpartikel wurden in eine tumorzuführende 
Leberarterie injiziert. 14 Tage nach der Injektion wurde das Tumormodel 
histologisch untersucht. Die meisten der infundierten Nanopartikel wurden im 
Blutgefäßsystem des Tumors nachgewiesen. In der Umgebung der 
Eisenoxidpartikel wurden weder Zeichen einer Nekrosezone noch eine 
Reaktion des Gewebes, wie zum Beispiel eine Entzündung oder Fibrosierung, 
gefunden [92]. Dies lässt vermuten, dass der Effekt von Nanopartikeln alleine, 
ohne Exposition im magnetischen Wechselfeld, nur eine kleine Rolle auf das 
Tumorwachstum spielt.  
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Eisenoxidpartikel in der Lunge konnten in dieser Studie nicht nachgewiesen 
werden. Dies ist wichtig, da die Nanopartikel in den Lungengefäßen 
möglicherweise eine Lungenembolie auslösen könnten [92].  
 
Um die Temperaturentwicklung der Nanopartikel zu untersuchen, wurden in 
dieser Arbeit die drei Ferrofluide (171 mg/ml, 192 mg/ml, 214 mg/ml) ohne 
Gewebe erhitzt. Die Temperaturen der Nanopartikelversuche alleine zeigen, 
dass alle drei Ferrofluide ein hohes Temperaturpotenzial bei Exposition im 
magnetischen Wechselfeld aufweisen. Nach 15 Sekunden im magnetischen 
Wechselfeld erreichten alle drei Ferrofluide mit unterschiedlicher Eisenoxid- 
partikelkonzentration bereits Temperaturen über 100 °C. Unterschiede 
zwischen den Nanopartikel-Konzentrationen konnten bei dieser rasanten 
Temperaturerhöhung nicht festgestellt werden.  
   
Die mit Temperatursonde 1 im Zentrum des Nanopartikeldepots gemessenen 
maximalen Temperaturen lagen bei beiden Applikationsarten zwischen 50 °C 
und 80 °C. Damit lagen die Temperaturen im Bereich der Thermoablation von 
der man ab Temperaturen von 46 °C spricht. Eine Tem peraturerhöhung auf 40 
°C bis 45 °C führt nach längerer Erwärmung zu einer  irreversiblen Zerstörung 
der Zellen. Steigt die Gewebetemperatur über 50 °C,  so fällt die Zeit, die für die 
irreversible Zerstörung der Zellen benötigt wird, stark ab. Die Einwirkung von 
Temperaturen zwischen 60 °C und 100 °C führen augen blicklich zu einer 
irreversiblen Nekrose der Zellen. Durch die Hitzeschädigung kommt es in der 
Frühphase zu Gefäßerweiterung und Steigerung der Gefäßpermeabilität mit 
Entwicklung von Ödemen. Weiter kann es zu Gefäßverschlüssen durch 
aggregierte Erythrozyten kommen. Folgen sind Gewebeischämie und 
letztendlich Nekrose [79]. Man spricht bei der thermischen Schädigung der 
Zellen von einer Koagulationsnekrose, dabei kommt es zur Denaturierung 
zellulärer Proteine. Die Denaturierung von Proteinen ist meist irreversibel. Bei 
unzureichender Hitzeeinwirkung auf die Zellen, kann die Denaturierung 
dennoch reversibel sein. Die Höhe der Temperatur sowie die Dauer der 
Einwirkung spielen hierbei eine entscheidende Rolle. Makroskopisch kann man 
den Nekrosebezirk durch sein abgeblasstes, festes und geschwollenes Gewebe 
von nicht nekrotischen Bereichen abgrenzen [79]. 
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Die mit Temperatursonde 2 außerhalb des Nanopartikeldepots gemessenen 
Temperaturen lagen im Bereich zwischen 40 °C und 60  °C. Auffallend ist hier 
der Unterschied zwischen den Applikationstechniken. Während bei der 
einmaligen Injektion der Nanopartikel die Temperaturwerte unter 47 °C liegen, 
erreichen die Werte bei der kontinuierlichen Infusion Temperaturen über 52 °C. 
Bei einer Expositionszeit von fünf Minuten und einer Temperatur von unter 47 
°C liegen die erreichten Temperaturen mit Hilfe der  Bolusinjektion im Bereich 
der Hyperthermie. Die kurze Expositionsdauer reicht nicht aus, um Zellen 
irreversibel zu schädigen. Dagegen können die Temperaturen, die bei der 
kontinuierlichen Infusion der Nanopartikel mit Temperatursonde 2 gemessen 
wurden, einen direkten schädigenden Einfluss auf die Zellen aufweisen. Wie 
bereits oben erwähnt, muss bei dieser Applikationsform das zusätzliche 
Ferrofluidvolumen im Schlauchsystem berücksichtigt werden. Temperatursonde 
2 lag in unmittelbarer Nachbarschaft zum Schlauchsystem, so dass die höheren 
Temperaturen durch die Nähe zum Ferrofluid erklärt werden können.       
Temperaturen über 100 °C wurden bei den Versuchen n icht erreicht, das ist 
wichtig, da eine Erhöhung über 100 °C ein Überschre iten des Siedepunktes mit 
intrazellulärer Gasentwicklung (Vaporisation) und eine Verkohlung des 
Gewebes, wie bei Verbrennungen vierten Grades (Karbonisation) bedeuten 
kann [93]. Das Auftreten einer unerwünschten Vaporisation oder Karbonisation 
würde die Wärmeleitfähigkeit des Gewebes einschränken und somit die 
Nekrosegröße limitieren.  
 
Die vorliegende ex-vivo Arbeit weist einige Einschränkungen auf. Besonders bei 
therapeutischem Einsatz in-vivo birgt die Nanopartikel vermittelte 
Thermoablation Einschränkungen, die bedacht werden müssen.  
Die inhomogene Verteilung der Ferrofluide führt zu einer ungleichmäßigen 
Temperaturentwicklung. Hierbei entstehen verschiedene Temperaturzonen. In 
Bereichen, in denen viel Ferrofluid vorhanden ist, entstehen heiße Zonen, die 
an kalte Zonen grenzen, die weniger Ferrofluid enthalten. Ungleichmäßig 
geformte und unvorhersagbare Nekroseareale resultieren aus den 
verschiedenen Temperaturzonen. Um einen Tumor in-vivo sicher und 
vollständig zu zerstören, ist es wichtig, die Nekroseform und das  
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Nekrosevolumen im voraus planen zu können, damit gesundes Gewebe 
verschont bleibt und Tumorgewebe restlos nekrotisiert wird. Üblicherweise 
sollte man einen Sicherheitsabstand von mindestens 0,5 cm in alle Richtungen 
einhalten um das Tumorgewebe restlos zu entfernen.  
Die Verteilung der Nanopartikel konnte durch die Applikationsart nicht 
beeinflusst werden, zur Optimierung bedarf es deshalb weiterer 
Untersuchungen. Zur Kontrolle der Nanopartikel-Verteilung im Gewebe in-vivo 
wäre es möglich ein bildgebendes Verfahren, wie zum Beispiel die 
Computertomographie, einzusetzen. 
Bei der Anwendung in-vivo sollten einige Komplikationen bedacht werden, die 
bei dieser ex-vivo Studie keine Rolle spielten. Zum einen besteht die 
Möglichkeit einer intratumoralen Blutung, besonders bei stark vaskularisierten 
Tumoren [81]. Zum anderen ist das Risiko einer Tumoraussaat entlang des 
Punktionskanals zu berücksichtigen [87, 88, 89]. Des Weiteren kann bei der 
Anwendung der magnetischen Thermoablation in-vivo der Effekt des 
Blutflusses nicht vernachlässigt werden. Durch den Blutfluss erfolgt eine 
Abkühlung des Zielgewebes und folglich eine Abnahme der Nekrosegröße [83]. 
Eine Verlängerung der Expositionszeit im magnetischen Wechselfeld würde 
vermutlich die Nekrosegröße positiv beeinflussen. Zudem sollte die 
Biokompatibilität der Ferrofluide geprüft werden, die Toxizität der Partikel, ihrer 
Beschichtung und der Lösungsmittel für den menschlichen bzw. tierischen 
Körper sollte in Versuchsreihen untersucht werden.  
 
Zuletzt ist es wichtig zu beachten, dass in dieser Arbeit nicht tumorös 
verändertes Gewebe genutzt wurde. Die drei Gewebearten Niere, Leber und 
Muskel wurden nach dem Tod der Tiere eingefroren und für die Versuche 
wieder aufgetaut. Pathologisch verändertes Gewebe vermag durch andere 
anatomische Eigenschaften ein abweichendes Verhalten bei der 
Thermoablation zeigen. Verschiedene Studien, die den Effekt der Hyperthermie 
auf normales und tumoröses Gewebe untersucht haben, fanden Unterschiede 
in der Durchblutung der Gewebe [94, 95]. Besonders in schnell wachsenden 
Tumoren kann die Durchblutung der Tumorzellen inadäquat sein. Durch den 
eingeschränkten Blutfluss wird die therapeutische Erwärmung erleichtert, da der 
konvektive Wärmetransport reduziert ist [95]. Schnell wachsende Tumore sind 
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hierdurch mit Hilfe der Hyperthermie leichter zu erwärmen, als gesundes 
Gewebe.  
 
Unsere Ergebnisse zeigen, dass signifikante Unterschiede zwischen den drei 
untersuchten Geweben: Niere, Leber und Muskel im Hinblick auf die 
Nekrosegröße und die maximale Temperatur existieren. Es scheint demnach 
einen Einfluss der Gewebeart auf den Effekt der Thermoablation zu geben, da 
nicht in allen Versuchen signifikante Unterschiede bewiesen werden konnten, 
kann der Einfluss nicht verallgemeinert werden. Zur weiteren Untersuchung 
werden in-vivo Experimente benötigt, die die Unterschiede zwischen den 
Gewebearten weiter untersuchen. Mit Hilfe der kontinuierlichen Infusion wurde 
die Ablation des Punktionskanals erreicht und ein größeres Nekrosevolumen 
erzeugt, als mit der einmaligen Bolusinjektion. Zu erklären ist dieser 
Unterschied durch das Ferrofluidvolumen im Schlauchsystem. Mit beiden 
Applikationstechniken wurde eine ungleichmäßige Verteilung der Nanopartikel 
und somit eine unregelmäßig geformte Nekrosezone verursacht. Die 
Applikation muss verbessert werden, um eine homogene Verteilung des 
Ferrofluides zu erreichen.   
In Zukunft sollte außerdem die Lage der Temperatursonden und die 
Ausbreitung des Nanopartikeldepots mit Hilfe eines bildgebenden Verfahrens 
kontrolliert werden, um Fehler bei der Temperaturmessung vermeiden zu 
können.   
Zusammenfassend lässt sich sagen, dass die Nanopartikel vermittelte 
Thermoablation eine vielversprechende Methode zur lokalen thermischen 
Gewebeablation darstellt. Die in dieser Arbeit untersuchten Gewebearten 
unterscheiden sich im Hinblick auf die Nekrosegröße und der maximal 
erreichten Temperatur voneinander. Mit Hilfe der kontinuierlichen Infusion 
konnten größere Nekrosezonen erzeugt werden, als mit der Bolusapplikation.  
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5. Zusammenfassung 
 
Das Ziel dieser Arbeit ist die Untersuchung des Effektes der magnetischen 
Thermoablation auf verschiedene Gewebearten. Die Applikation der 
superparamagnetischen Nanopartikel erfolgt dabei über zwei verschiedene 
Wege: erstens die Bolusinjektion, bei der die Ferrofluide direkt in das 
Zielgewebe injiziert werden oder zweitens die kontinuierliche Infusion der 
Ferrofluide über einen Perfusor, bei der die Nanopartikel über die gesamte 
Ablationszeit kontinuierlich zugeführt werden.  
 
Es werden drei Ferrofluide, die eine unterschiedliche Konzentration an 
Eisenoxidpartikeln enthalten (171 mg/ml, 192 mg/ml, 214 mg/ml) in jeweils drei 
verschiedenen Geweben (Niere, Leber, Muskel) des Schweines untersucht. Die 
Proben werden dem magnetischen Wechselfeld, welches durch eine 
ringförmige Spule erzeugt wird, fünf Minuten lang ausgesetzt. Um den 
Temperaturanstieg der Gewebe im Zentrum und außerhalb des 
Nanopartikeldepots zu messen, werden zwei Temperatursonden im Abstand 
von einem Zentimeter eingesetzt. Die Temperatursonden werden durch den 
Stichkanal der Nanopartikelinjektion eingelassen, gemessen wird die 
Temperatur bis zum Erreichen der Ausgangstemperatur. Nach der Exposition 
im magnetischen Wechselfeld werden die Gewebeproben makroskopisch auf 
Nekrosezeichen untersucht, wozu sie längs und quer aufgeschnitten werden, 
Nekrosezeichen zeigen sich an einer Aufhellung des Gewebes rund um das 
schwarze Nanopartikeldepot.  
 
Bei der Bolusapplikation der Nanopartikel wurden folgende mittlere maximale 
Nekrosevolumina ermittelt. Das maximale Nekrosevolumen im Nierengewebe 
von 149,33 ± 59,37 mm³ wurde mit Fluid 3 (214 mg/ml) erreicht. Im 
Lebergewebe wurde das maximale Nekrosevolumen von 199,91 ± 77,65 mm³ 
mit Fluid 3 (214 mg/ml) gemessen und im Muskelgewebe erreichte man das 
maximale Nekrosevolumen von 199,18 ± 123,66 mm³ ebenfalls mit Fluid 3 (214 
mg/ml). Bei der kontinuierlichen Infusion der Nanopartikel wurden größere 
mittlere maximale Nekrosevolumina erreicht. Im Nierengewebe wurde ein 
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Nekrosevolumen von 976,41 ± 565,52 mm³ mit Fluid 2 (192 mg/ml) errechnet, 
im Lebergewebe ein Nekrosevolumen von 457,21 ± 242,96 mm³ ebenfalls mit 
Fluid 2 (192 mg/ml). Im Muskelgewebe wurde das maximale Nekrosevolumen 
von 1441,47 ± 438,19 mm³ mit Fluid 3 (214 mg/ml) gemessen. 
Die höchsten Temperaturen bei der Bolusapplikation der Nanopartikel waren 64 
± 6,09 °C im Nierengewebe, 75,94 ± 9,34 °C im Leber gewebe und 64,32 ± 7,61 
°C im Muskelgewebe. Bei der kontinuierlichen Infusi on wurden maximale 
Temperaturen von 78,44 ± 4,27 °C im Nierengewebe, 7 3,82 ± 9,55 °C im 
Lebergewebe und 69,22 ± 3,40 °C im Muskelgewebe gem essen. 
 
Die Ergebnisse in dieser Arbeit bestätigen die Durchführbarkeit der 
magnetischen Thermoablation zweier verschiedener Applikationsarten, der 
Bolusapplikation und der kontinuierlichen Infusion. Mit Hilfe der kontinuierlichen 
Infusion wurden im Vergleich zur Bolusapplikation größere Nekrosezonen 
erreicht. Zudem zeigen die Ergebnisse das signifikante Unterschiede in der 
maximalen Temperatur und der Nekrosegröße zwischen den drei Gewebearten 
Niere, Leber und Muskel bestehen.   
Mit Hilfe der Nanopartikel vermittelten Thermoablation könnten in Zukunft 
Tumore in jedem Bereich des Körpers erreicht und therapiert werden, bei 
geringer Nebenwirkungsrate und ohne Strahlenbelastung für den Patienten.  
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